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RESUMO 
A liga Ti-6Al-4V é um dos biomateriais metálicos mais utilizados, pois possui 
resistência à corrosão, alta resistência estática e a fadiga, módulo de elasticidade 
relativamente baixo, baixo peso, alta biocompatibilidade e aposição óssea direta. 
No entanto, a exposição dessa liga em fluído corpóreo por um longo período de 
tempo possui baixa resistência ao desgaste, e possibilita a liberação de íons Al 
e V que podem causar reações adversas nos tecidos e distúrbios a neurológicos. 
Na tentativa de superar esses problemas, revestimentos híbridos Siloxano-
PMMA foram sintetizados pelo método sol-gel e depositados por imersão na liga 
Ti-6Al-4V tratada superficialmente. Cloreto de cálcio foi adicionado para facilitar 
a formação de hidroxiapatita e promover a osteossíntese. Inicialmente estudou-
se a formação dos híbridos por meio das técnicas FTIR e TG e observou-se que 
a adição do sal de cálcio à matriz híbrida favoreceu a formação de cadeias 
poliméricas mais regulares, influenciou nas reações de hidrólise e condensação. 
Os ensaios morfológicos, mostraram a formação de revestimentos híbridos 
homogêneos, de baixa espessura, com aderência ao substrato, hidrofílicos e 
com algumas microrugosidades a medida que foi acrescida a razão do sal de 
cálcio. Os ensaios eletroquímicos em fluido corpóreo simulado (SBF) à 37 ºC e 
monitorados por técnicas eletroquímicas indicaram cor à corrosão maior para os 
revestimentos híbridos em comparação a liga sem revestimento nas primeiras 
horas de imersão. No entanto, o filme sem adição do sal mostrou-se mais 
resistivo durante maior tempo de imersão devido a rede de sílica mais compacta. 
Os ensaios in vitro de bioatividade demonstraram que os revestimentos híbridos 
favorecem a formação da hidroxiapatita em SBF. Enquanto os ensaios de 
viabilidade e densidade celular usando células do tipo murino MC3T3 E1 da 
linhagem de células pré-osteoblásticas derivadas da calota craniana de 
camundongos C57BL/6, demostraram alta viabilidade celular e efeito não tóxido 
para todos os sistemas e alta densidade celular para o sistema sem adição do 
cloreto de cálcio. Por fim, os resultados mostraram que o revestimento híbrido 
na ausência do cloreto de cálcio melhorou efetivamente a bioatividade, 
biocompatibilidade e resistência à corrosão dos substratos Ti-6Al-4V 
Palavras-chave: implantes, corrosão, materiais híbridos, biocompatibilidade, 
bioatividade. 
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ABSTRACT 
The Ti-6Al-4V alloy is one of the most widely used metallic biomaterials due to 
the corrosion resistance, high static and fatigue strength, relatively low elasticity 
modulus, low weight, high biocompatibility and direct bone apposition. However, 
the exposure this alloy to body fluid for a long period of time, has low wear 
resistance and allows the release of Al and V ions may cause adverse reactions 
in tissues and neurological disorders. In an attempt to overcome these problems, 
hybrid Siloxane-PMMA coatings were synthesized by the sol-gel method and 
deposited by immersion on the surface alloy Ti-6Al-4V treated. Calcium chloride 
was added to some compositions to facilitate the formation of hydroxyapatite and 
promote osteosynthesis. At the start, was studied the hybrids formation by means 
of the FTIR and TG techniques and it was observed that the addition of the 
calcium salt to the hybrid matrix favored the formation of more regular polymer 
chains, influenced in hydrolysis and condensation reactions, besides having 
higher thermal resistance to hybrids. As regards morphological tests, these 
showed the formation of homogeneous, low thickness, substrate adherent, 
hydrophilic coatings with some micro-roughness as the molar ratio of calcium salt 
to the composition was increased. Electrochemical simulated body fluid (SBF) 
tests at 37 °C and monitored by electrochemical techniques indicated higher 
corrosion resistance for the hybrid coatings than for the uncoated alloy in the first 
few hours of immersion, however, the film without addition of salt showed is more 
resistive during longer immersion time due to the more compact silica network.  
In vitro bioactivity assays demonstrated that hybrid coatings further the formation 
of hydroxyapatite in SBF. While viability and cell density using murine 
osteoblastic MC3T3 cells, demonstrated high cell viability and non-toxic effect for 
all systems and high cell proliferation for the system without addition of calcium 
chloride. Finally, the results showed that hybrid coating without calcium chloride  
effectively improved the bioactivity, biocompatibility and corrosion resistance of 
Ti-6Al-4V substrates. 
Keywords: implants, corrosion, hybrid materials, biocompatibility, bioactivity. 
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Recomece 
 
Quando a vida bater forte e a sua alma sangrar. 
Quando esse mundo pesado lhe ferir, lhe esmagar. 
É hora do recomeço. Recomece a lutar. 
 
Quando tudo for escuro e nada iluminar. 
Quando tudo for incerto e você só duvidar. 
É hora do recomeço. Recomece a acreditar. 
 
Quando a estrada for longa e seu corpo fraquejar. 
Quando não houver caminho nem um lugar pra chegar. 
É hora do recomeço. Recomece a caminhar. 
 
Quando o mal for evidente e o amor se ocultar. 
Quando o peito for vazio e o abraço faltar. 
É hora do recomeço. Recomece a amar. 
 
Quando você cair e ninguém lhe amparar. 
Quando a força do que é ruim conseguir lhe derrubar. 
É hora do recomeço. Recomece a levantar. 
 
E quando a falta de esperança decidir lhe açoitar. 
Se tudo que for real for difícil suportar. 
É hora do recomeço. Recomece a sonhar. 
 
É preciso de um final pra poder recomeçar. 
Como é preciso cair pra poder se levantar. 
Nem sempre engatar a ré significa voltar. 
 
Remarque aquele encontro. Reconquiste um amor. 
Reúna quem lhe quer bem. Reconforte um sofredor. 
Reanime quem tá triste e reaprenda na dor. 
 
Recomece! Se refaça! Relembre o que foi bom. 
Reconstrua cada sonho. Redescubra algum dom. 
Reaprenda quando errar. Rebole quando dançar. 
 
E se um dia lá na frente, a vida der uma ré, 
Recupere a sua fé, e recomece novamente. 
 
 
(Bráulio Bessa) 
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1.1 Apresentação 
 
Titânio e suas ligas vem sendo estudadas ao longo dos anos devido a suas 
aplicabilidades nas áreas automobilistica, aeronáutica e biomédica [1,2]. A sua 
utilização como implante é justificada pela formação de uma camada de óxido 
estável e o bom poder de aceitação do organismo vivo. Dentre as ligas de Titânio 
a liga Ti-6Al-4V é a mais utilizada, principalmente para fins ortopédicos e 
dentários, entretando, alguns fatores restrigem o uso destas ligas em aplicações 
biomédicas [3,4]. Quando em contato com o fluído corporal alguns fenômenos 
como, corrosão eletroquímica, liberação de íons metálicos como alumínio e 
vanádio, formação de tecido fibroso no entorno do implante e desgaste com o 
tempo de uso podem ocasionar ao paciente inflamações e rejeição do implante 
[5,6]. 
A fim de superar os problemas citados têm-se desenvolvido diversas 
alternativas para modificação destas superfícies metálicas, tais como, métodos 
químicos, mecânicos, deposição de cerâmicas bioativas, bem como o uso 
revestimentos [2,7,8]. Dentre as alternativas para reparar a falha prematura 
devido ao desgaste por corrosão, os revestimentos híbridos bioativados tornam-
se mais atrativos por melhorar o desempenho da superfície do substrato, 
facilitando o processo de bioatividade e biocompatibilidade [9,10]. O processo 
sol-gel, método usado para obter revestimentos, é baseado nas reações de 
hidrólise e condensação de alcóxidos metálicos e estas reações podem ser 
afetadas por diversos parâmetros no método de síntese, como concentração dos 
precursores, solventes, catalisador e temperatura de processamento [11,12]. O 
processo sol-gel é um método versátil para a produção de novos materiais, e 
essa versatilidade permite a obtenção de materiais com caracerísticas 
inovadoras, como os híbridos orgânicos-inorgânicos [13,14]  
Os híbridos orgânicos – inorgânicos, siloxano-poli(metacrilato de metila) 
SiO2-PMMA, são uma classe de materiais desenvolvidos pelo processo sol-gel 
bastante conhecido na obtenção de filmes finos e aplicados nos mais distintos 
campos da ciência, tendo como principal aplicação na proteção contra a corrosão 
sendo utilizado direto ou como pré-tratamento [15,16]. Por se tratar de um 
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biomaterial, a biocompatibilidade e a bioatividade desses revestimentos híbridos 
se faz necessária, principalmente no processo de reconstrução óssea quando 
utilizado como cimento ósseo, bem como, quando utilizados como biovidros e a 
adição de partículas cerâmicas bioativas como o CaCl2 adicionadas a matriz 
híbrida potencializa essas propriedades [11,18] Os estudos apontam que a 
interação entre as fases orgância e inorgânica propiciam materiais com melhores 
aplicações para a reposição óssea se comparado a sistemas com o polímero 
PMMA puro [11,18]. O estudo dos revestimentos SiO2-PMMA para aplicações 
anticorrosivas em ligas metálicas é bem reconhecido [19,20,21], entretanto, não 
há relados na literatura da utilização desses revestimentos dopados com 
partículas bioativas de CaCl2. 2H2O aplicados a ligas Ti-6Al-4V. Diante disso, 
esse trabalho busca desenvolver revestimentos híbridos a base dos precursores 
Metacrilato de Metila (MMA) e Tetraetoxi silano (TEOS) com adição de CaCl2. 
2H2O aplicados à liga Ti-6Al-4V via processo sol-gel, utilizando a técnica de 
deposição dip-coating, os quais devem apresentar propriedades biocompatíveis, 
bioativas e de resistência à corrosão. 
Nas seções a seguir deste capítulo é apresentado o referencial bibliográfico 
abordando os principais conceitos, métodos, precursores, além da evolução e 
revisão de estudos fundamentais para o desenvolvimento de novos materais 
com o intuito de promover a compreensão do presente trabalho. 
1.2 Biomateriais 
O estudo dos biomateriais é chamado "Ciência dos Biomateriais" e engloba 
elementos de diversas áreas da ciência, como medicina, biologia, química, 
engenharia de tecidos e ciências dos materiais [6,22,23]. Os biomateriais 
emergiram como uma classe de materiais muito importantes para a aplicação na 
medicina [6]. As pesquisas intensivas na última década indicam que muitos 
problemas relacionados a saúde podem ser superados com o uso desses 
materiais. Diante disso, a qualidade de vida tem aumentado significativamente 
para pacientes que necessitam de cirurgias reconstrutivas [6,23].  
Existem diversas definições para o conceito biomaterial, entretanto, a mais 
aceita pela maioria dos estudiosos da área é que um biomaterial “é qualquer 
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material, natural ou produzido pelo homem, que compreende toda ou parte de 
uma estrutura viva ou de um dispositivo biomédico que executa, aumenta ou 
substitui uma função natural” [22,24,25]. 
Os biomateriais em uso podem pertencer a diversas classes de materiais, 
como metais, cerâmicos, polímeros e compósitos, ou suas combinações [9,26]. 
Os biomateriais devem possuir características peculiares, sendo a mais 
imprescindível a biocompatibilidade [10,27,28]. O termo material biocompatível 
refere-se aos materiais que apresentam contato direto com as células, tecidos e 
fluídos corporais no corpo humano, e são geralmente utilizados para a 
substituição de tecidos ou como reparo de componentes estruturais dentro do 
corpo. Deste modo, podem compensar os danos causados pelo envelhecimento, 
doenças ou acidentes. O desenvolvimento avançado de bioamateriais requer 
uma combinação complexa das ciências dos materiais e biologia [10,28]. 
A escolha dos materiais mais adequados para a produção de implantes 
médicos é condicionada por inúmeras propriedades, tais como, 
biocompatibilidade, bioadesão, biofuncionalidade, resistência à corrosão, entre 
outras. Para compreender o comportamento de um biomaterial dentro do corpo, 
uma série de dados é de suma importância, tais como, genetoxidade, 
carcinogenicidade, citoxicidade, irritação e sensibilidade [6,24]. Ao longo dos 
anos os biomateriais foram classificados de formas diferentes na medicina. 
Sendo que uma das classificações se baseia na resposta biológica gerada 
quando os materiais são implantados no corpo humano, a exemplo dos materiais 
bioinertes ou bioativos [9,26]. 
1.3 Classificação dos Biomateriais 
A reatividade do biomaterial com os tecidos naturais é de fundamental 
importância. No passado, os biomateriais utilizados pela engenharia do tecido 
ósseo eram projetados para serem bioinertes [9,26], enquanto nos dias atuais 
são desenvolvidos para serem bioativos, isto é, devem possuir a capacidade de 
interagir com as células e moléculas biológicas e possibilitar a regeneração 
óssea [22,29]. 
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 Materiais bioinertes 
 
Os materiais bioinertes são utilizados para reduzir ao máximo a reação 
imunológica e a reação ao corpo estranho [23]. Após a sua implantação, uma 
cápsula fibrosa envolve o material como resposta ao corpo estranho. Em 
seguida, a cápsula formada favorece o aparecimento de micromovimentos na 
interface implante-tecido. Como conseqüência, a prótese falha e deve ser 
substituída [6,24]. 
A fim de superar tais problemas, duas alternativas foram desenvolvidas: a 
fixação biológica e a fixação bioativa [9,26]. Na fixação biológica são 
desenvolvidos materiais com superfícies ásperas e poros maiores que 100 μm 
que permitem o crescimento de tecido e a angiogênese (formação de vasos 
sangüíneos a partir de vasos preexistentes). Durante a fixação bioativa, é 
estabelecida a aproximação íntima entre o biomaterial e o osso, que tem como 
consequência uma ligação mecanicamente forte [22,26]. 
Em aplicações experimentais e clínicas anteriores, os biomateriais bioinertes 
eram considerados superiores aos bioativos porque geram uma resposta 
tecidual mínima. No entanto, a capacidade de sobrevivência de implantes 
bioinertes diminui em períodos longos (> 10 anos), de modo que o 
desenvolvimento de biomateriais bioativos tornou-se mais atraente [22,26]. 
 
 Materiais bioativos 
 
O termo bioatividade refere-se a todas as interações e efeitos que os 
materiais exercem sobre as células, ativando respostas ou proporcionando 
comportamentos celulares específicos [24,28,30]. Os materiais bioativos são 
criados de uma maneira que provocam uma resposta específica e evitam a 
formação de camadas fibrosas. Possuem interação com o ambiente biológico 
aumentando desta maneira a resposta biológica, bem como a ligação entre o 
tecido ósseo e a superfície do implante, possibilitando um ambiente consistente 
com crescimento ósseo. Esta interação permite o desenvolvimento de uma 
interface mineralizadora, que favorece a fomação da ligação química entre o 
tecido vivo e o biomaterial [24]. A mineralização e ligação entre o tecido ósseo e 
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o implante são uma das principais características para aumentar a bioatividade 
durante o processo de reparo. Além disso, o biomaterial bioativo a ser implantado 
para ser considerado ótimo deve possuir propriedades mecânicas semelhantes 
ao local normal do osso hospedeiro [31,32]. 
O primeiro material bioativo desenvolvido foi um vidro com composição em 
massa de 45,0% SiO2, 24,5% CaO, 24,5% Na2O and 6,0% P2O5, e foi chamado 
de Bioglass® 45S5. Entre os anos 70 e 80 a bioatividade foi descrita para outros 
materiais cerâmicos, incluindo novos vidros, hidroxiapatita porosa e densa, bem 
como alguns vitro cerâmicos [23]. Em anos seguintes, após o desenvolvimento 
nas pesquisas, houve a obtenção de materiais com resposta bioativa mais rápida 
e com melhores propriedades mecânicas [31]. Foram produzidos vidros 
bioativados com diferentes composições [24], combinados a materiais de 
naturezas diferentes e também sintetizados por novas rotas, como o processo 
sol-gel [32]. Além destes citados, novas famílias de materiais bioativos estão 
sendo investigados, incluindo híbridos orgânicos-inorgânicos [7], materiais 
mesoporosos (SiO2) [33], ligas metálicas revestidas com materiais cerâmicos 
bioativos [34], por deposição química, materiais compósitos, comumente 
relacionado a uma cerâmica bioativa e um polímero biocompatível [35].  
Na Figura 1 são apresentados alguns materiais que exibem naturalmente o 
comportamento bioativo, e outros que são bioinertes, mas que podem tornar-se 
bioativos pela inserção de revestimentos ou quando são submetidos a ataques 
químicos. 
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Figura 1- Descrição de materiais que exibem bioatividade de origem natural 
(alguns materiais cerâmicos) e que podem tornar-se bioativos pela ativação das 
superfícies (alguns metais). 
 
 
Fonte: Adaptado de Salinas (2013)  
 
O comportamento bioativo de alguns metais vem do componente cerâmico 
presente nas suas superfícies. De fato, a ataque químico demonstrou converter 
um metal inerte em bioativo, bem como a deposição de revestimentos híbridos 
e de hidroxiapatita propiciaram bioatividade as superfícies biocompatíveis de 
titânio [24,36]. 
Os materiais bioativos são osteocondutores, pois fornecem as superfícies 
condições adequadas para suportar a adesão e proliferação de osteoblastos. 
Entre os materiais bioativos, também existem os materiais osteoindutores que 
possibilitam o crescimento ósseo, esses materiais permitem a aposição de novo 
tecido ósseo, a partir de um osso pré-existente. Enquanto a osteocondução 
refere-se a uma resposta extracelular, a osteoindução é uma resposta 
intracelular induzida pela liberação de grandes quantidades de íons de Si (IV) e 
Ca (II) que estimulam a resposta de genes, a fim de produzir a formação óssea 
[6].  
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Para aplicações em ortopedia e ortodontia os biomateriais devem possuir 
propriedades que cumpram alguns requisitos básicos, tais como [5,6,22,37]: 
a) Biocompatibilidade: propriedade importante referente a afinidade da 
célula de um hospedeiro pela superfície do implante; 
b) Não toxicidade: é imprescindível que o material não apresente efeitos 
tóxicos devido a liberação de íons ou outros efeitos nocivos que possam 
causar câncer, deformidades, alergias, necroses, processos de 
calcificação e inflamações; 
c) Resistência à corrosão: esta propriedade esta diretamente relacionada a 
biocompatibilidade e a toxicidade e é determinante para a vida do 
implante. Para implantes permanentes, deve ser muito alta; 
d) Durabilidade: alta resistência a fadiga, importante na prevenção de falhas 
e fraturas; 
e) Resistência e ductilidade: devido ao espaço limitado, os implantes 
médicos devem possuir baixas dimensões e simultaneamente apresentar 
alta resistência e ductilidade; 
f) Baixo módulo de elasticidade: o módulo de elasticidade deve ser de 5-10 
vezes superior ao apresentado pelo osso humano. Isso normalmente 
acarreta em uma blindagem de estresse ou mais carga no implante do 
que no osso, causando a morte das células ósseas ao longo do tempo 
Os metais possuem uma vantagem importante para as aplicações em 
ortopedia e ortodontia, pois são materiais com biocompatibilidade aceitável, 
possuem força e resistência ao desgaste e à corrosão superior as apresentadas 
por materiais poliméricos ou cerâmicos [5,37]. 
1.4 Materiais Metálicos 
 
A evolução da civilização humana inevitavelmente tem causado o 
desenvolvimento de biomateriais envolvendo diferentes materiais, com o simples 
objetivo de ampliar e melhorar a qualidade de vida humana [5,38]. Há mais de 
1000 anos, o ouro e o ferro foram utilizados em aplicações odontológicas, 
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enquanto a prata foi utilizada de diversas maneiras como agente antimicrobiano 
na prevenção de infecções. No entanto, os avanços mais significativos no campo 
dos biomateriais ocorreram no século XX. Desde o início dos anos 1900, placas 
de metal têm sido utilizadas para estabilizar fraturas de ossos longos com o 
objetivo de cura de forma mais rápida e funcional [6,25]. 
Devido a substituições de articulações e o uso de diferentes dispositivos 
cardiovasculares, a qualidade de vida de milhões de pessoas foi melhorada. Os 
materiais metálicos têm sido indispensáveis para aplicações de suporte de carga 
em comparação aos materiais cerâmicos e poliméricos [5,22]. Propriedades 
como, alta resistência à tração, resistência ao escoamento, resistência à fadiga, 
resistência à deformação e à corrosão, torna esta classe de materiais atrativa. 
Os biomateriais metálicos são utilizados para a fabricação de dispositivos de 
implantes temporários (placas ósseas, parafusos e pinos), implantes 
permanentes (substituição total das articulações e do joelho), dispositivos 
cardiovasculares, instrumentos cirúrgicos, entre outras [39,40]. 
No entanto, para exercer seu papel com funcionalidade na medicina, os 
metais carecem de durabilidade química e biocompatibilidade. 
Independentemente do grande número de metais e ligas metálicas disponíveis 
e da capacidade de processamento, apenas alguns metais são biocompatíveis 
e capazes de aplicação a longo prazo como material de implante [6,25]. Os 
biomateriais metálicos podem ser classificados com base no principal elemento 
que compõe a liga da seguinte forma: aços inoxidáveis [41], ligas à base de 
titânio [14], ligas à base de cobalto [2] e ligas de magnésio [42] e o seu uso como 
implantes metálicos requerem ligas com elementos que são mais aceitáveis em 
termos de toxicidade, e elementos altamente resistentes à corrosão, como o 
titânio [43]. 
O titânio foi descoberto em 1791, pelo mineralogista e químico britânico 
William Gregor. Quatro anos depois, Martin Klaproth, um químico de Berlim, 
isolou de forma independente o óxido de titânio [14,41]. Passados mais de 100 
anos (1910) o metal foi isolado por Matthew Albert Hunter, do Rensselaer 
Polytechnic Institute, em Troy, N.Y., ao aquecer o tetracloreto de titânio (TiCl4) 
com sódio em um reator de aço, e foi nomeado a partir da inspiração originária 
da história das crianças mitológicas gregas de Uranos e Gaia, os Titãs. Passados 
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mais de 100 anos para isolar o metal [14,41], em 1932 foram produzidas 
quantidades significativas de titânio, combinando TiCl4 com cálcio e no início da 
Segunda Guerra Mundial, quando fugiu para os Estados Unidos, o químico 
demonstrou que o titânio poderia ser extraído comercialmente, reduzindo TiCl4 
ao alterar o agente redutor de cálcio para magnésio [14,41], reação esta 
apresentada na Equação 1.  
 
TiCl4ሺgሻ + 2 Mg ሺlሻ → Tiሺsሻ + 2 MgCl2(l)    (Eq.1) 
 
Ainda nos dias atuais, este é o método mais utilizado e é conhecido como o 
“processo Kroll”.  
O titânio é um elemento de baixa densidade (aproximadamente 60% da 
densidade do ferro e quase metade da densidade do cobalto) e esta pode ser 
reduzida consideravelmente por elementos de ligas e processamento de 
deformação [8,[1]43]. O titânio puro sofre uma transformação alotrópica em 
aproximadamente 885 °C, mudando de uma estrutura cristalina hexagonal 
compacta (HC), denominada fase α, para uma estrutura cristalina cúbica de 
corpo centrado (CCC), denominada de fase β [8,43]. As representações das 
duas células unitárias das estruturas cristalinas do titânio podem ser vistas na 
Figura 2. A existência de duas estruturas cristalinas diferentes é a base para 
grandes variedades de propriedades das ligas de titânio. 
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Figura 2 - Estruturas cristalinas do titânio: a) hexagonal compacta (fase α) e (b) 
cúbica de corpo centrado (fase β). 
 
Fonte: Leyens, (2003) 
 
As ligas de titânio são categorizadas em ligas do tipo α, ligas β e ligas α + β. 
Os elementos que compõem as ligas de titânio são classificados como neutros 
e α e β estabilizadores, estes são responsáveis por aumentar ou diminuir a 
temperatura de transição [1],8,43]. Dentre as ligas de Titânio, a liga (α e β) Ti-
6Al-4V (contendo 6% de alumínio e 4% de vanádio) é a mais utilizada, refere-se 
a aproximadamente 45% da produção total de titânio [8,39,43] 
 
 A Liga Ti-6Al-4V 
 
As ligas Ti-6Al-4V, foram desenvolvidas no final da década de 1940 nos 
Estados Unidos. Após a Segunda Guerra Mundial, as ligas à base de titânio 
foram consideradas materiais-chave para motores de aeronaves. Atualmente, o 
setor aeroespacial ainda é o principal consumidor de titânio e suas ligas, mas 
outros mercados como arquitetura, processamento químico, medicina, geração 
de energia, marítimo, esportes e lazer, e transporte estão ganhando maior 
aceitação [2,5,42]. Estas ligas são adequadas para implantes de suporte de 
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carga devido às suas propriedades mecânicas (resistência à tração e resistência 
à fadiga) [5,43]. 
A influência dos elementos alumínio e vanádio sobre as propriedades 
mecânicas da liga Ti-6Al-4V tem sido muito estudada devido ao grande interesse 
prático e teórico [43,44,45]. A varição na concentração destes elementos podem 
aprimorar as propriedades de resistência mecânica da liga Ti-6Al-4V [45]. 
O alumínio é um dos principais componentes utilizados em ligas de titânio 
comerciais [43]. A presença do alumínio na liga Ti-6Al-4V, possui a função de 
aumentar a resistência mecânica, reduzir a capacidade de deformação e o peso 
específico do material. Uma pequeno acréscimo na concentração de alumínio 
nesta liga, ocasiona uma significante diminuição no alongamento e ductilidade 
da liga [45]. Além disso, este elemento é um dos mais importantes α 
estabilizadores e possui uma relativa capacidade de aumentar a temperatura de 
transição da fase α para a fase β, tornando a fase α mais estável. A temperatura 
de transição entre a fase α e β aumenta de 1155K para 1350 K, com um 
acréscimo do teor de alumínio entre 0 a 10% em massa [44].  
O aumento da concentração do elemento vanádio na composição da liga Ti-
6Al-4V proporciona uma melhora na resistência à tração e na tensão de ruptura 
do material, enquanto que, as propriedades plásticas de alongamento e redução 
de área diminuem. Entretanto, a influência do vanádio na resistência à tração é 
bem menos pronunciada do que a do alumínio [45]. Diante dessas 
características, inúmeros estudos demonstram o excelente desempenho 
mecânico desta liga quando comparada ao titânio puro e as outras ligas 
experimentais [36,46]. Por esse motivo, a liga Ti-6Al-4V é empregada em 
aplicações que requeiram boa resistência à fratura e fadiga, entre as quais 
destacam-se a indústria automobilística e aeronáutica, bem como, as aplicações 
biomédicas [1,2,42]. 
Suas aplicações biomédicas incluem implantes dentários e peças para 
cirurgia ortodôntica; peças de reposição para quadril, joelho, ombro, coluna, 
articulações de cotovelo e punho, assim como, dispositivos de fixação óssea, 
como pregos, parafusos e porcas, peças de alojamento para marca-passos e 
válvulas cardíacas artificiais e instrumentos cirúrgicos [5,6,37,47]. Na Figura 3 
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são apresentadas imagens de alguns desses dispositivos de produzidos para 
aplicação em ortopedia. 
 
Figura 3– Dispositivos e implantes biomédicos produzidos com ligas de titânio. 
 
Fonte: Zivic, (2018). 
 
Além das boas propriedades mecânicas apresentadas, a liga Ti-6l-4V 
também possui estabilidade química (resistência à corrosão) e 
biocompatibilidade sob condições in vivo [5,43].  
 
 Propriedades Químicas e Resistência à Corrosão da liga Ti-6Al-4V 
 
A biocompatibilidade da liga Ti-6Al-4V é excelente especialmente quando 
esta é posta em contato direto com tecidos ou ossos. É um biomaterial com alta 
energia superficial, e após o implante proporciona uma reação corporal favorável 
que leva à aposição direta de minerais na interface osso-implante. Esta 
biocompatibilidade é principalmente atribuída pela pronunciada afinidade entre 
titânio presente na liga e o oxigênio. Resultando na formação de uma fina 
camada de óxido de titânio, sendo esta uma das propriedades responsáveis pela 
boa resposta biológica dos implantes [43]. 
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O óxido passivo formado sobre a liga é composto predominantemente por 
TiO2, o qual é termodinamicamente estável e aderente, o que contribui para 
elevada resistência à corrosão [48]. No entanto, Metikos-Hukovi e colaboadores, 
demonstraram que o elemento vanádio presente na liga, pode difundir-se para a 
superfície e oxidar-se formando pequenas quantidades dos óxidos V2O5, VO2 e 
V2O3. Esses óxidos deterioram a passividade de liga Ti-6Al-4V, uma vez que não 
possuem as mesmas caracteríticas protetoras apresentadas pelo TiO2. Além dos 
óxidos de vanádio formados sobre a superfície, óxidos a base de alumínio, como 
o Al2O3, também podem desestabilizar a camada passiva formada sobre a liga 
[47,48]. 
Diante desses fatores apresentados, a camada de óxido formada sobre a 
superfície Ti-6Al-4V dissolve-se mais rapidamente, apresentando, desta forma, 
uma menor resistência à corrosão. Isso possibilita a liberação de íons alumínio 
e vanádio no corpo, os quais se acumulam nos tecidos circundantes [47,48]. E 
de acordo com pesquisas clínicas foi comprovado que certa quantidade desses 
íons metálicos (Al e V) liberados pela liga implantada pode ocasionar problemas 
como metalose e necrose nos tecidos [5], descamação da mucosa do trato 
respiratório, prejudicar a produção sanguínea [6], além de contribuir para o 
desenvolvimento de doença de Alzheimer e outras neuropatias e osteomalácia 
[49]. Estes efeitos citotóxicos causados no corpo pela presença de íons alumínio 
e vanádio, provocam reações adversas em tecidos e desordens neurológicas. 
Essa problemática é agravada pela diminuição da resistência à corrosão da liga, 
quando exposta por muito tempo aos fluídos corpóreo [50,51,52].  
Nesse contexto, embora a liga Ti-6Al-4V seja utilizada para aplicações 
biomédicas pela sua elevada resistência à corrosão; quando implantado, esse 
biomaterial poderá sofrer uma lenta remoção de íons da superfície, pelas 
variações locais e temporárias de microestrutura e do meio ambiente. Desta 
forma, deformações por esforços de fadiga, desgaste e a abrasão dos implantes 
podem levar a ruptura ou a dissolução da camada de óxido passivo, responsável 
pela resistência à corrosão [50].  
Deste modo, cientistas e engenheiros buscam melhorar as propriedades de 
superfície de biomateriais metálicos, a fim de reduzir o número de falhas de 
implantes devido à fraca adesão celular, corrosão e resistência ao desgaste 
15 
 
 
 
 
[8,43]. Assim, a modificação da superfície pode ser uma tecnologia fundamental 
para melhorar o desempenho in vivo dos biomateriais. Técnicas adequadas de 
modificação de superfície não só retêm os atributos em massa de materiais 
biomédicos, como também podem melhorar as propriedades de superfície 
específicas exigidas por diferentes aplicações clínicas [50]. 
A principal tarefa dos pesquisadores é adaptar a superfície do implante de 
modo a evitar os efeitos negativos dos biomateriais no tecido circundante, bem 
como aumentar a interação entre o tecido do corpo e o material implantado. De 
modo que nenhum dos biomateriais metálicos é bioativo por si só, métodos são 
desenvolvidos para torná-los bioativos [2,7,48,52]: mecânicos, químicos, 
eletroquímicos, tratamentos térmicos e revestimentos. Dentre as possibilidades 
de modificação das superfícies metálicas, os revestimentos híbridos orgânicos-
inorgânicos são uma alternativa atrativa para aumentar a biocompatibilidade [2], 
criar bioatividade [49] entre a liga de Ti-6Al-4V e o osso e possibilitar a melhoria 
das propriedades de resistência à corrosão [9], inibindo, deste modo, o 
desprendimento dos íons metálicos (V e Al) da liga. 
1.5 Materiais Híbridos Orgânicos-Inorgânicos 
 
Os híbridos orgânicos-inorgânicos (O-I) são materiais criados a partir de 
polímeros e compostos inorgânicos in situ, são exemplos típicos de 
nanocompósitos promissores, e é crescente o estudo nessa área ao longo dos 
anos, devido a sua vasta gama de aplicações [7,17,53,54]. São materiais 
bifásicos, em que há interpenetração das fases, orgânica e inorgânica em escala 
nanométrica e uma definição mais detalhada os distinguem quanto a natureza 
da interface orgânica-inorgânica em duas classes [32,53,55]: 
Híbridos de Classe I são aqueles em que os componentes orgânicos e 
inorgânicos interagem por meio de interações físicas, tais como ligações de 
hidrogênio, força de van der Waals ou ligações iônicas. 
Híbridos de Classe II são constituídos de estruturas nas quais os 
componentes orgânicos e inorgânicos são formados por ligações covalentes ou 
iônico-covalentes. Na Figura 4 é apresentada uma representação dos híbridos 
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de classe II, a qual ilustra de forma objetiva as ligações entre as fases de 
naturezas distintas. 
 
Figura 4 - Esquema de um material híbrido de Classe II composto de 
sílica/polímero. 
 
Fonte: Valliant, (2011). 
 
A principal vantagem para a utilização dos híbridos orgânicos-inorgânicos é 
a capacidade de combinar favoravelmente de inúmeras maneiras, propriedades 
orgânicas e inorgânicas em um único material (Tabela 1). A incorporação de 
partículas inorgânicas com específicas propriedades, ópticas, elétricas, 
magnéticas e bioativas em matrizes poliméricas são exemplos desta 
combinação. 
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Tabela 1 – Comparação das propriedades gerais de típicos materiais orgânicos-
inorgânicos 
 
Propriedades Orgânicos (polímeros) Inorgânicos (SiO2) 
Natureza das ligações covalente, Van der Waals 
inônica ou iônica-
covalente (metal-oxigênio) 
Transição vítrea (Tg)  baixa (-120 ºC à 200 ºC) alta (>>200 ºC) 
Estabilidade Térmica baixa (<350 ºC à 450 ºC) alta (>>100 ºC) 
Densidade 0,9-1,2 2,0-4,0 
Índice de refração 1,2-1,6 1,15-2,7 
Propriedades mecânicas 
elasticidade 
plasticidade 
emborrachar (dependendo 
da Tg) 
dureza 
força 
fragilidade 
Hidrofobicidade hidrofílico hidrofílico 
Permeabilidade 
hidrofóbico ± permeável 
aos gases 
baixa permeabilidade aos 
gases 
Processabilidade 
alta (moldagem, fundição, 
formação de filme, 
controle da viscosidade) 
baixa para pós 
alta para revestimentos 
sol-gel 
 
Fonte: Kickelbick, (2007) 
 
Uma família de híbridos particularmente interessante são os híbridos 
Siloxano-poli(metacrilato de metila) (PMMA)/SiO2. Nos últimos anos estão sendo 
explorados devido a sua infinidade de propriedades e ao alcance de suas 
aplicações. No campo de estudo, esses híbridos são desenvolvidos para atuar 
como revestimentos anticorrosivos [20,21] e bioativos [17], biovidros [11], 
sensores [34] e dispositivos ópticos [56]. 
O poli (metacrilato de metila) (PMMA) é uma resina sintética transparente 
cuja taxa de transmissão de luz é de cerca de 92%, criado pela polimerização do 
metacrilato de metila MMA (C5H8O2). Devido a sua boa processabilidade, 
facilidade de manuseio e biocompatilidade, o PMMA é considerado atrativo para 
uma variedade de aplicações biomédicas [11,17]. A atuação do PMMA como 
cimento ósseo no processo de fixação de implantes ocorre há mais de 50 anos, 
embora estejam entre os melhores biomateriais, o afroxamento asséptico de 
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próteses cimentadas é uma complicação permanente, principalmente após a 
substituição total do quadril. Pesquisadores acreditam que algumas reações 
biológicas que ocorrem neste processo podem estar associadas ao cimento 
ósseo de PMMA. Como consequência, materiais inorgânicos (bioativos), tal 
como, hidroxiapatita, foram adicionados a matriz polimérica (PMMA) e os 
resultados sugeriram aumento nas ligações físico-químicas existentes entre o 
PMMA dopado com materiais bioativos e o osso circundante [11,30,57]. 
Do mesmo modo, a fim de promover a osteointegração, foi investigado o 
potencial de bioatividade do cimento ósseo de PMMA modificado com o 
alcoxissilano 3-metacriloxipropiltrimetoxissilano (MPTS) e o sal CaCl2, e os 
resultados indicaram que o aumento concentração de CaCl2 e MPTS no cimento 
ósseo modificado (híbrido) acarretou na redução da resistência à compressão, 
alta osteocondução e induziu a mineralização da hidroxiapatita. Os autores 
acreditam que a formação de apatita foi induzida pela presença de grupos de 
silanóis (Si-OH), bem como a dispersão do íon cálcio (Ca2+) na matriz híbrida 
[30].  
Outra classe de biomaterial em que o PMMA tornou-se atuante, é como 
biovidro. Ravarian e colaboradores, desenvolveram e compararam três sistemas 
distintos, o PMMA puro, a mistura física entre o PMMA e o Tetraetoxisilano 
(TEOS) (biovidro puro) e o biovidro desenvolvido via método sol-gel a partir do 
PMMA, TEOS, MPTS e CaCl2.2H2O [11]. Os resultados demostraram que os 
biovidros híbridos obtiveram propriedades físico-químicas superiores 
comparativamente aos sistemas (PMMA e biovidro) puro, as quais foram 
influenciadas pelo alto grau de homogeneidade apresentadas pelos monolitos 
híbridos. Os ensaios biológicos mostraram que as células primárias de 
osteoblastos foram ancoradas e a migração celular foi observada na superfície 
do híbrido de forma superior aos resultados apresentados para as demais 
superfícies. Desta maneira, os ensaios indicaram que a interação em nanoescala 
entre o biovidro e o PMMA modificaram as propriedades do biovidro de modo a 
ampliar suas aplicações para a reposição óssea [11]. 
Ao considerar os resultados consolidados na literatura quanto aos sistemas 
híbridos Siloxano-PMMA e a funcionalidade destes, ao inserir aditivos bioativos 
em suas matrizes comparativamente a sistemas poliméricos puros, a obtenção 
de revestimentos híbridos bioativos aplicados a substratos metálicos é uma 
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alternativa interessante para produzir filmes que apresentem resistência à 
corrosão e osseointegração quando implantados no corpo humano. Dentre as 
rotas de sínteses utilizadas para desenvolver estes revestimentos, o processo 
sol-gel têm se destacado ao longo dos anos [7,21]. 
1.6  Processo Sol-Gel  
O processo sol-gel (PSG) é um método de síntese versátil para a produção 
de materiais híbridos devido as suas condições brandas de sínteses. A química 
do PSG convencional fundamenta-se nas reações de hidrólise e condensação 
de alcóxidos M(OR)n, em que M = Si, Ti, Zr, Al, e R = CnH2n+1. Na primeira 
reação, chamada de hidrólise (Eq.2), os grupos alcóxi (-OR) sofrem ataque 
nucleofílico do átomo de oxigênio da molécula de água, formando assim um 
hidróxido metálico e liberando uma molécula de álcool [58,59].  
 𝑀 − 𝑂𝑅 + 𝐻2𝑂 ⇄ 𝑀 − 𝑂𝐻 + ROH      (Eq.2) 
 
A medida que as ligações M-OH são formadas, iniciam-se as reações de 
condensação que podem ocorrer por dois mecanismos. No primeiro, a união de 
duas espécies hidroxiladas por meio dos átomos de oxigênio formam a estrutura 
de óxido do metal presente no alcóxido (M-O-M) sob a liberação de água 
(oxolação) (Eq.3), enquanto no segundo mecanismo, a reação acontece entre 
uma espécie hidroxilada e o alcóxido metálico formando as ligações M-O-M sob 
a liberação de uma molécula de álcool (alcoxolação) [58,59] (Eq.4). 
 𝑀 − 𝑂𝐻 +  𝑀 − 𝑂𝐻 ⇄  𝑀 − 𝑂 − 𝑀 + HOH    (Eq.3) 
 𝑀 − 𝑂𝐻 +  𝑀 − 𝑂𝑅 ⇄  𝑀 − 𝑂 − 𝑀 + ROH    (Eq.4) 
 
A natureza do catalisador escolhido, ácido ou básico, permite controlar a 
cinética de reação e a estrutura de espécies condensadas. Se a reação de 
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hidrólise acontecer em meio ácido, ocorre uma reação eletrofílica, e a velocidade 
de condensação será maior que a de hidrólise, levando a formação de cadeias 
alongadas e menos ramificadas no início do processo, entretanto, se a hidrólise 
for catalisada por base, ocorre uma reação de substituição nucleofílica, e a 
velocidade de hidrólise será maior que a de condensação, levando a formação 
de cadeias mais ramificadas no início do processo [60]. 
Deste modo, no PSG variáveis como catalisador, concentração de 
reagentes, temperatura de reação, homogeneização do sistema e pH da solução 
são determinantes para as reações de hidrólise e condensação e podem 
interferir de forma significativa nas propriedades finais dos materiais produzidos 
[20,60]. 
As etapas iniciais das reações de hidrólise e condensação levam a formação 
da fase sol, e após o processo de gelatinização tem-se a fase gel. O termo sol é 
empregado para definir uma dispersão de partículas coloidais (dimensão entre 1 
e 100 nm) em um fluido, enquanto o termo gel refere-se a um sistema formado 
pela estrutura rígida de partículas coloidais (gel coloidal) ou de cadeias 
poliméricas (gel polimérico) que imobiliza a fase líquida nos seus interstícios. Os 
géis coloidais resultam da agregação linear de partículas primárias, enquanto os 
géis poliméricos são geralmente preparados a partir de soluções onde se 
promovem reações de polimerização [58]. O processo de gelatinização para 
sistemas coloidais e poliméricos é representado na Figura 5.  
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Figura 5 - Representação estrutural da formação de um gel coloidal (a) e de 
um gel polimérico (b) pelo método Sol-Gel.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Fonte: Hiratsuka, (1995). 
 
Além das funcionalidades anteriormente mencionadas, o PSG apresenta 
outras características interessantes, tais como:  
i) as reações de gelatinização são processadas a baixas temperaturas, o que 
permite inserir à matriz, biomoléculas como enzimas, proteínas e anticorpos, de 
difícil incorporação por outros métodos em que os processos ocorrem em 
temperaturas mais elevadas;  
ii) possibilidade de obter materiais sob diferentes configurações como fibras, 
corpos cerâmicos, monolitos, membranas, pós e revestimentos.  
Diante disto, o desenvolvimento de revestimentos híbridos orgânicos-
inorgânicos via PSG apresenta como principal vantagem à capacidade de 
controlar quimicamente as etapas de síntese, e assim obter filmes com baixa 
espessura, homogêneos, aderentes e de elevada pureza, com características e 
propriedades pré-planejadas [12,31,61]. 
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1.7  Revestimentos Híbridos Aplicados a Ligas Metálicas  
 
Uma das formas de modificação das superfícies de ligas metálicas é a 
aplicação de um revestimento. Os revestimentos híbridos são estudados ao 
longo dos anos e aplicados em ligas metálicas para fins alimentícios, 
aeronáuticos e biomédicos [39,47] A modificação superficial de ligas metálicas 
utilizadas em implantes cirúrgicos por revestimentos híbridos é uma alternativa 
para gerar uma superfície que, além de protetora, possibilite criar uma interface 
bioativa que permite a ligação química entre a superfície do metal e o osso 
existente [2,27,47]. Diversos processos podem ser utilizados para a aplicação 
destes revestimentos, tais como métodos físicos, pulverização a plasma, 
deposição assistida por feixe de íons, eletropolimento ou eletrodeposição, e 
métodos químicos, como revestimentos sol-gel, provinientes da anodização 
química ou nitretação [62]. 
Os filmes híbridos a base de silano são considerados ecologicamente 
corretos, melhoram a adesão e proporcionam resistência à corrosão da 
superfície metálica ao qual é depositado [51,63,64]. Combinam grupos 
funcionais orgânicos e inorgânicos a base de silício, cuja a fórmula geral é 
R’(CH2)nSi(OR)3, em que R’ é um grupo organofuncional e R é um grupo alcóxi 
hidrolisável. Quando em contato com a água, os silanos são hidrolisáveis e 
formam grupos silanóis (Si-OH) que favorecem as ligações com a superfície do 
metal hidratado (metal-OH) via formação de ligações Si-O-metal [65]. Os grupos 
silanóis sofrem auto reticulação por meio de ligações siloxano (Si-O-Si), 
resultando em uma camada de proteção quimicamente ligada ao substrato 
metálico [65]. 
O comportamento eletroquímico de filmes silanos a base de tetraetoxisilano 
(TEOS) e metiltrietoxisilano (MTES) aplicados aos substratos de Co-Cr-Mo, os 
quais são utilizados em implantes ortopédicos foi investigado em solução de 
fluído corporal simulado (SBF) por Ceré e equipe [66]. Os resultados indicaram 
a formação de uma camada contínua e sem defeitos para os filmes produzidos, 
esta barreira hidrofóbica dificulta o acesso do eletrólito no revestimento 
propiciando potenciais propriedades eletroquímicas comparativamente ao 
substrato sem revestimento [66].  
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De forma análoga, Zomorodian e colaboradores, propuresam a aplicação de 
filmes híbridos produzidos a partir da síntese entre o glicidoxipropiltrimetoxisilano 
(GPTMS), MTES e Dietilenotriamina (DETA) sobre a liga de magnézio AZ31 a 
fim de diminuir a taxa de corrosão e possibilitar a sua aplicação de modo seguro 
como implantes metálicos biorreabsorvíveis [67]. Neste estudo as superfícies 
metálicas foram submetidas a pré-tratamentos diferenciados (ataque em ácido 
fluorídrico ou polimento eletroquímico em solução de NaOH) e os resultados 
eletroquímicos de espectroscopia de impedância eletroquímica (EIE) em solução 
salina balanceada de Hanks possibilitaram um aumento na resistência à 
corrosão do substrato pré-tratato e revestido com filme hibrido quando 
comparado a liga revestida sem pré-tratamento, com detaque para as amostras 
tratadas com ácido fluorídrico, as quais apresentaram maiores valores de 
impedância retardando deste modo a degradação do revestimento. Além disso, 
destacaram a influência da composição da camada inorgânica formada durante 
a etapa de pré tratamento no desempenho corrosivo, uma vez que o polimento 
com ácido fluorídrico proporcionou a formação de uma camada de óxidos de 
Mg(OH)F2-x que melhorou significativamente a ancoragem do filme silano devido 
a estabilidade da ligação formada [67].  
Além de apresentar propriedades como, resistência à corrosão e mecânica, 
boa homogeneidade e aderência, os revestimentos híbridos também favorecem 
a mineralização de hidroxiapatita quando expostos em SBF [10,68]. 
Revestimentos híbridos Siloxano-PMMA desenvolvidos pelo método sol-gel e 
aplicados a ligas 316 L foram imersos em solução SBF por 5, 10, 15, 20 e 25 
dias e os resultados indicaram que após 5 dias de imersão em solução de fluído 
corporal a superfície revestida estava parcialmente recoberta de esferulites de 
hidroxiapatita com aproximadamente 2,5 μm em média e que em apenas 15 dias 
de imersão a superfície estava completamente recoberta [1]. Os ensaios 
estruturais demonstraram que houve o aumento do fosfato de cálcio na 
superfície do revestimento ao longo dos dias de imersão e indicaram que este 
feito está relacionado a presença de grupos OH presentes na superfície, os quais 
possuem carga negativa e são responsáveis por atrair íons de cálcio, que por 
sua vez, atraem os grupos de fosfato de cálcio para criar centros de nucleação 
e deste modo favorecer o crescimento do fosfato de cálcio [1]. 
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Outra alternativa para aumentar a bioatividade e biocompatibilidade de ligas 
aplicadas em implantes ortopédicos foi desenvolvida por Catauro e 
colaboradores. Híbridos de classe I foram sintetizados pelo método sol gel a 
partir dos precursores, TEOS, água, etanol e ácido nítrico com adição de 
diferentes porcentagens policaprolactona (PCL) dissolvidas em clorofórmio e em 
seguida depositados em superfcies metálicas de titânio grau 4 [14]. Os 
resultados morfológicos indicaram que foram produzidos filmes finos e 
homogêneos e que a adição do PCL melhorou a elasticidade do revestimento, 
obtendo filmes livres de rachaduras. O desempenho biológico dos substratos 
não revestidos e revestidos foram comparados e avaliados por meio dos testes 
de bioatividade e WST-8 e foi detectado uma maior nucleação de hidroxiapatita 
na superfície dos substratos revestidos após a imersão em SBF. Além disso, foi 
registada uma maior viabilidade das células de fibroblastos embrionários de 
murino NIH 3T3 semeadas nas superfícies revestidas. Deste modo, os 
resultados comprovam que a aplicação do revestimento melhora efetivamente a 
bioatividade e a biocompatibilidade dos substratos Ti grau 4 [14]. 
Aliado a isso, estão sendo desenvolvidos filmes protetores com adição de 
partículas bioativas pelo método sol-gel. A adição destas partículas, bem como 
a dissolução e re-deposição de compostos inorgânicos têm sido estudados como 
uma tentativa de formar filmes protetores bioativos ou funcionalizados que 
induzam o processo de osseointegração [11,32]. 
Com o objetivo de desenvolver revestimentos híbridos aplicados ao aço 316 
L que apresentem melhores propriedades mecânicas capazes de resistir a 
processos cirúrgicos extremos em cirurgias ortopédicas [69], foram adicionadas 
a matriz do revestimento silano formado pelas reações entre os compostos 
TEOS e MTES, 10 e 30% em massa de nanopartículas de sílica. Para o referido 
estudo, os ensaios mecânicos e de aderência indicaram que a adição da maior 
concentração em massa de partículas coloidais de SiO2 nas formulações 
híbridas produziu revestimentos com maior espessura e melhor aderência, e que 
este efeito atua como reforço mecânico, tornando a superfície mais adequada 
para resistir aos procedimentos cirúrgicos [69]. 
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Com propósito semelhante, foram adicionadas a matriz de revestimentos 
híbridos a base de TEOS-MTES-SiO2 depositados sobre as ligas de aço 316 L, 
partículas vitreas (SiO2-P2O5-CaO) [70]. A formação e a qualidade óssea gerada 
em torno dos revestimentos híbridos com e sem adição das partículas foram 
avaliadas, e os resultados indicaram formação óssea em torno dos 
revestimentos híbridos sem adição de partículas vítreas com alta concentração 
de cálcio (Ca) e fósforo (P) na interface implante/tecido. Acredita-se que este 
fato esteja associado a camada de sílica formada no revestimento sol gel. No 
entanto, para os filmes com a adição de partículas bioativas foi notada melhoria 
na qualidade óssea com efeito homogêneo de Ca e P, baixa substituição de beta 
carbonato e cristalinidade, características análogas às apresentadas por um 
osso jovem e mecanicamente resistente [70]. 
Ademais, os revestimentos em que em sua composição contiverem 
partículas cerâmicas, podem estimular a maturação de osteoblastos (células 
especializadas, encarregadas da síntese, secreção e montagem da matriz 
mineralizada, ricas em colágeno, que compõem o tecido ósseo) [71], deste 
modo, minimiza a aderência de bactérias e a formação do biofilme, resultando 
na melhoria da resposta biológica e aceitação do implante [39,40].  
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1.8 Motivação e Objetivos 
 
A demanda por materiais seguros e eficazes está aumentando muito na 
ciência dos materiais devido ao aumento da população mundial, as altas 
demandas funcionais dos jovens e o número crescente de pessoas idosas. A 
alta taxa de natalidade e maior longevidade são fatores que contribuem para o 
aumento populacional em alguns países. Segundo a Organização Mundial de 
Saúde (OMS), estima-se que mais de 900 milhões de pessoas no mundo 
possuem idade igual ou superior a 60 anos, e que este número chegará a 
aproximadamente 2 bilhões ainda na metade deste século [72]. A expectativa 
média de vida atual é de 66 anos, enquanto na década de 50 era de apenas 48 
anos. Em alguns anos os idosos representarão um quinto da população do 
planeta e desta maneira, medidas de prevenção precisam ser adotadas ao 
considerar o desgaste de órgãos naturalmente ocasionados pela idade 
avançada. Nos últimos anos, a sociedade moderna testemunhou avanços 
científicos e tecnológicos nas mais diversas áreas em busca de qualidade e 
aumento da expectativa de vida, ramos da medicina e ciência dos biomateriais 
são destaques por criar alternativas para solucionar problemas atuais ao 
desenvolver e combinar materiais.  
Ao considerar a importância e proporção que atingem os trabalhos 
desenvolvidos no campo das ciências dos biomaterais, o trabalho proposto 
torna-se atrativo por desenvolver revestimentos híbridos que combinam 
biomaterias conhecidos na literatura como o polímero PMMA e a liga metálica 
Ti-6Al-4V, e adicionar a esta matriz o agente bioativo (CaCl2.2H2O). A adição 
deste sal a matriz híbrida para fins biomédicos (produção de biovidros) já fora 
relatada por outros autores e comprovadamanente auxiliam nos processos de 
produção de hidroxiapatita, tal como na reprodução celular. 
A motivação do trabalho também está contextualizada no crescente número 
de pesquisas sobre o campo de biomateriais, visando um excelente 
desempenho e confiabilidade (Figura 6). 
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Figura 6 – Publicações sobre biomateriais ao longo dos anos. 
Fonte: Scopus, (2019) adaptado 
 
 Este trabalho tem como objetivo o desenvolvimento de revestimentos 
híbridos aplicados sobre a liga Ti-6Al-4V e obtidos a partir do processo sol-gel, 
com propriedades biocompatíveis e de resistência à corrosão. Para isso, os 
seguintes objetivos específicos foram estabelecidos: 
 
 Analisar as propriedades estruturais e térmicas, a fim de estudar as 
interações entre as fases orgânicas e inorgânicas dos precurores; 
 Investigar as propriedades morfológicas (homogeneidade, molhabilidade, 
dispersão do CaCl2. 2H2O, rugosidade) com o intuito de obter um filme com 
características que favoreçam a ossointegração entre o implante e o corpo 
humano, bem como estudar as propriedades a resistência à corrosão a 
partir de ensaios eletroquímicos em SBF; 
 Avaliar a influência da adição do sal cloreto de cálcio no filme híbrido, as 
propriedades biocompatíveis em relação as propriedades protetivas. 
 Analisar as propriedades biocompatíveis e crescimento celular dos filmes 
híbridos in vitro. 
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CAPÍTULO 2 
MATERIAL E MÉTODOS 
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2.1 Procedimento Experimental 
 
A metodologia empregada nesta tese foi dividida em etapas, e o fluxograma 
abaixo (Figura 7) sumariza as etapas metodológicas adotadas. 
 
Figura 7 – Fluxograma metodológico 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Ti-6Al-4V 
Tratamento superficial 
Limpeza e 
desengraxe HCl 
Deposição dos sóis híbridos 
(dip-coating) 
Secagem 60 °C/24h e cura 160 °C/3h 
Caracterização 
 *morfológica 
      *superficial 
      *eletroquímica 
      *biológica 
Síntese dos sóis híbridos 
Fase orgânica 
MMA/MPTS/BPO/THF 
68 °C/3h 
Fase inorgânica 
TEOS/H2O/HCl e 
CaCl2.2H2O 
Mistura de fases (Org.:Inorg.)  
60:40 (v/v) 60 °C/30min 
Sol híbrido 
Caracterização 
estrutural e térmica 
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No presente capítulo serão apresentados os materiais e métodos utilizados 
para o desenvolvimento dos revestimentos híbridos Siloxano-PMMA aplicados a 
liga Ti-6Al-4V, além disto será mostrada a introdução e descrição das técnicas 
de caracterização e suas respectivas condições de análise utilizadas para 
investigar as propriedades estruturais, superficiais, eletroquímicas e biológicas 
das superfícies metálicas com e sem revestimento. 
2.2 Precursores 
Para a elaboração dos revestimentos híbridos foram utilizadas nos 
experimentos as substâncias químicas, 3-metacrilóxipropiltrimetoxisilano 
(MPTS, 98%, Sigma-Aldrich), peróxido de benzoíla (BPO, 75%, Vetec), ácido 
clorídrico (HCl, Merck), tetraetoxi silano (TEOS, Aldrich), cloreto de cálcio 
dihidratado (CaCl2. 2H2O (CC), 99%, Sigma-Aldrich) e água deionizada. O 
Metacrilato de Metila (MMA, 98%, Neon) foi destilado a pressão atmosférica para 
a remoção de hidroquinona (inibidor de polimerização) e armazenado em 
refrigerador e o tetrahidrofurano (THF, 99%, 70%, Neon) foi seco com Sulfato de 
Sódio (Na2SO4, 99%, Neon). A Tabela a seguir (Tabela 2) apresenta as 
nomenclaturas e frmulas estruturais dos principais precursores utilizados nas 
sínteses dos híbridos. 
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Tabela 2– Nomenclaturas e fórmulas estruturais dos compostos utilizados para 
as sínteses dos híbridos.  
 
2.3 Liga Ti-6Al-4V 
A liga de titânio utilizada no presente estudo foi a Ti-6Al-4V adquirida da 
empresa Ti Brasil Titânio Ltda. na forma de lâmina, com espessura de 0,15 mm. 
Conforme certificado pelo fornecedor, o material apresenta especificações 
químicas requeridas pela norma American Society Techines Materials (ASTM) 
F136 [73], referente a aplicações da liga forjada utilizadas em implantes 
cirúrgicos (Tabela 3). 
Nomes dos Reagentes Estrutura 
Metacrilato de Metila (MMA) 
 
3-
metacrilóxipropiltrimetoxisilan
o (MPTS) 
 
Peróxido de Benzoíla (BPO) 
 
Tetraetoxi silano (TEOS) 
 
 
Tetrahidrofurano (THF) 
       
       
       
O
O
O
O Si
O
O
O
O
O
O
O
Si
O
OO
O
O
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Tabela 3 - Composição química da liga Ti-6Al-4V. 
 
Fonte: ASTM (2012) 
2.4 Síntese dos Híbridos Orgânicos-Inorgânicos 
O processo para a produção dos revestimentos híbridos siloxano-PMMA 
ocorreu em duas etapas por meio do processo sol-gel. A primeira etapa consistiu 
na preparação da copolimerização do MMA e do MPTS (fase orgânica), 
enquanto a segunda etapa consistiu na preparação da fase inorgânica a partir 
de TEOS, solução aquosa de HCl (pH=1), água deionizada e o CaCl2.2H2O. A 
adição do CaCl2.2H2O como fonte de cálcio atóxica à síntese dos sóis híbridos 
tem por objetivo criar um revestimento bioativo que possibilite a regeneração do 
tecido ósseo quando implantado. A formação do híbrido é resultado da mistura 
de ambas as fases para a formação de um sol homogêneo [11]. 
 
2.4.1  Síntese do Copolímero p(MMA-co-MPTS) 
 
Para a síntese do copolímero, foi utilizada uma razão molar de 
MPTS/MMA= 0,1, sendo 0,037 mol de MPTS, 0,37 mol de MMA e 0,0002 mol de 
BPO, estes reagentes foram misturados por 10 minutos sob agitação a 
temperatura ambiente até a total homogeneização [74]. Em seguida, a mistura 
reacional foi vertida em um balão de três bocas acoplado a um sistema de refluxo 
juntamente com 45 mL de THF (solvente). Esta solução permaneceu no sistema 
Composição Química (% massa) 
Alumínio, Al 5,5 - 6,5 
3,5 – 4,5 
≤ 0,08 
≤ 0,25 
≤ 0,13 
≤ 0,05 
≤ 0,012 
88,50 - 90,50 
Vanádio, V 
Carbono, C 
Ferro, Fe 
Oxigênio, O 
Nitrogênio, N 
Hidrogênio, H 
Titânio, Ti 
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sob agitação e aquecimento à temperatura de 68 ºC durante 3 horas. A solução 
resultante foi estocada em refrigerador para uso posterior [16],72],  
 
2.4.2 Síntese dos Híbridos 
 
Para a obtenção dos sóis híbridos, utilizou-se uma razão (em volume) de 
copolímero e fase inorgânica de 60:40 [11]. Inicialmente, foi preparada 10 mL da 
fase inorgânica ao misturar sob agitação a temperatura ambiente por 10 minutos 
os seguintes reagentes: TEOS, água deionizada, ácido clorídrico em uma razão 
molar de TEOS:H2O:HCl de 1:8:0,01; e adicionadas a esta mistura diferentes 
razões molares de CaCl2.2H2O: 0, 0,1 e 0,2 em relação a razão anteriormente 
mencionada de TEOS:H2O:HCl. Em seguida foram adicionados a esta mistura, 
15 mL da solução estocada do copolímero, com posterior agitação por 5 minutos 
até a total homogeneização. A mistura total foi posteriormente transferida para 
um sistema de três bocas sob refluxo com agitação constante e aquecimento à 
temperatura de 60 ºC durante 30 minutos até a obtenção do sol híbrido [11]. Os 
sóis híbridos foram nomeados em função das diferentes razões de CaCl2.2H2O 
adicionadas à composição. O sol híbrido sem adição de CaCl2.2H2O foi nomeado 
de CC0, enquanto os sóis híbridos com adição de CaCl2.2H2O, foram nomeados 
de CC1, aquele que apresenta razão molar 0,1 de CaCl2.2H2O e CC2 o que 
contêm a razão molar 0,2 de CaCl2.2H2O. 
Os sois híbridos foram armazenados em frascos do tipo eppendorf e 
colocados em estufa por um período de 24 horas a 80 ºC até a total gelificação 
dos sistemas. Após gelificadas, as amostras foram maceradas e o pó fino de 
coloração esbranquiçada resultante foi utilizado para posterior caracterização 
estrutural (espectroscopia com transformada de Fourier (FTIR)) e análise 
termogravimétrica (TG) [20]. 
 
2.4.3 Preparação dos substratos metálicos e deposição dos filmes 
 
Os corpos de prova foram cortados nas dimensões (20 X 20) mm, lixados 
com lixas de carbeto de silício de grana até 1000, desengordurados com 
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detergente neutro e lavados. Em seguida foram imersos, por 30 segundos em 
uma solução de HCl 1 mol L-1 a temperatura ambiente, sendo posteriormente 
lavados com água destilada, acetona e secos com ar frio. O processo de 
decapagem ácida com HCl foi utilizado para eliminar a camada de óxido e 
auxiliar na produção de superfícies limpas e uniformes [75]. A liga metálica Ti-
6Al-4V tratada superficialmente foi denominada de SR (sem revestimento). 
A deposição dos sóis híbridos nos substratos metálicos para a formação dos 
revestimentos foi realizada utilizando o método de deposição por dip-coating em 
um equipamento do modelo Marconi. O processo consiste na retirada, a uma 
velocidade controlada do substrato imerso no sol híbrido e pode ser dividido em 
cinco etapas: imersão, emersão, deposição, evaporação e drenagem. O 
substrato foi mergulhado na fase sol do híbrido por 300 segundos e retirado a 
velocidade constante de 14 cm min-1, para a formação de uma monocamada [20]. 
A Figura 8 apresenta os esquemas das etapas envolvidas na deposição do filme 
por dip-coating.  
 
Figura 8 - Esquema das etapas envolvidas na deposição do filme por dip-
coating.  
 
Fonte: SANHUEZA, 2000. 
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Os substratos revestidos com os sóis híbridos foram colocados em estufa e 
secos por 24 horas à temperatura de 60 °C e curadas por 3 horas à 160 °C [20]. 
2.5 Caracterização Estrutural 
A espectroscopia de absorção na região de infravermelho com transformada 
de Fourier (FTIR) foi utilizada para analisar a estrutura química dos híbridos 
Siloxano-PMMA, tal como a influência da adição do CaCl2.2H2O na matriz 
híbrida. Os espectros FTIR foram obtidos em um aparelho Shimadzu modelo IR 
Prestige-21 operando no módulo de transmitância em uma faixa de 2000 a 400 
cm-1, com resolução de 4 cm-1. O agente dispersante utilizado para o preparo 
das amostras foi o brometo de potássio (KBr) e as pastilhas foram preparadas 
em uma concentração 1-2% sob a pressão de 8 ton cm-2. As medidas foram 
realizadas no Centro de Laboratórios de Química Multiusuários (CLQM), 
localizado no Departamento de Química da Universidade Federal de Sergipe - 
Campus Prof. José Aloísio de Campos em São Cristóvão-SE. 
O comportamento térmico dos híbridos foi analisado por termogravimetria 
(TG). As curvas termogravimétricas foram obtidas em um equipamento TA 
Instruments Q50 sob atmosfera de argônio com fluxo de 60 mL min-1. As análises 
foram realizadas a uma taxa de aquecimento de 5 °C min-1 de 25 °C até 600 °C 
em cadinhos de alumina com aproximadamente 7 mg de amostra na forma de 
pó. As curvas derivativas termogravimétricas (DTG) foram utilizadas para 
analisar os eventos térmicos com maior precisão. As medidas foram realizadas 
no Laboratório de Pesquisa em Materiais Híbridos (LPMH), localizado na 
Universidade Federal de Sergipe – Campus Prof. Alberto Carvalho em Itabaiana 
– SE. 
2.6 Caracterização de Superfície 
A caracterização morfológica dos substratos não revestidos e revestidos foi 
realizada em um microscópio eletrônico de varredura de alta resolução (FEG) 
marca Tescan, modelo Mira3 e os mapas elementares dos substratos revestidos 
foram gerados por espectrometria de energia dispersiva (EDS), utilizando o 
sistema X-Max da Oxford Instruments. As análises foram realizadas no 
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Laboratório de Caracterização de Materiais (LCMAT) na Universidade de Caxias 
do Sul (UCS). 
A espessura dos revestimentos foi analisada por meio do corte em seção 
transversal, e os filmes foram quebrados e virados em um ângulo de 30º. Os 
substratos revestidos foram metalizados com alvo ouro e em seguida colocados 
em nitrogênio líquido por alguns segundos. Para as análises, um equipamento 
JEOL, modelo JSM-6510LV localizado no Laboratório de Estudos Avançados em 
Materiais na Universidade Feevale foi utilizado. 
Os ensaios de ângulo de contato para os substratos não revestido e 
revestidos foram medidos baseados no método da gota séssil. Uma gota de água 
foi depositada sobre os substratos com o auxílio de uma seringa B-D Yale 3D; e 
o ângulo formado foi observado por meio de fotografias com lente de baixo 
aumento. Os valores reportados são a média de três ensaios e os dados foram 
adquiridos pelo Software Surftens 4.5. Os ensaios foram realizados no LCMAT 
na Universidade de Caxias do Sul (UCS). 
A adesão dos revestimentos híbridos CC0, CC1 e CC2 foi investigada 
utilizando o teste padrão de fita (ASTM D3359), os quais foram realizados cortes 
em 7 linhas verticais e 7 linhas horizontais formando quadrados de 1 mm. Após 
3 min de aplicação, a fita foi rapidamente removida, mantendo o ângulo o mais 
próximo de 180º. Em seguida, os substratos revestidos foram analizados no FEG 
para avaliar se houve ou não o despreendimento do revestimento híbrido 
Siloxano-PMMA. Os ensaios foram realizados no LCMAT na Universidade de 
Caxias do Sul (UCS). 
As imagens de microscopia de força atômica (AFM) foram geradas em um 
microscópio da marca Shimadzu SPM-9700, operando em modo de contato, 
com sondas de nitreto de silício (nanosensores), com variação vertical de 8 µm 
e área de varredura de 10 x 10 µm. A evolução da rugosidade superficial foi 
avaliada por medidas de rugosidade média (Ra) obtidas com o auxílio do 
software Image J [76]. As medidas foram realizadas no LCMAT na Universidade 
de Caxias do Sul (UCS). 
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2.7 Caracterização Eletroquímica 
Os ensaios eletroquímicos foram realizados no Departamento de Engenharia 
de Materiais e Cerâmica - DEMac, na Universidade de Aveiro em Portugal. Foi 
utilizado um potenciostato autolab modelo PGTAT 302N (METHROM) e as 
análises foram realizadas em uma célula eletroquímica convencional composta 
de três eletrodos: o eletrodo de calomelano saturado (ECS) foi usado como 
referência, um contra eletrodo de platina e os substratos de metal revestidos e 
não revestidos foram usados como eletrodo de trabalho com área superficial 
exposta de 0,739 cm². 
Para os testes eletroquímicos foi utilizada uma solução de fluido corporal 
simulado (SBF) como eletrólito a 37 ºC (pH 7,41) para simular as condições do 
ambiente corpóreo. A solução foi preparada de acordo com o protocolo 
desenvolvido por Kokubo e Takadama e as quantidades de reagentes utilizadas 
para o preparo da solução são apresentadas na Tabela 4 [77]. 
 
Tabela 4 – Quantidade de reagentes utilizados para o preparo da solução de 
fluido corporal simulado (1L). 
Ordem Reagentes Quantidade 
1 NaCl 8,035 g 
2 NaHCO3 0,355 g 
3 KCl 0,225 g 
4 K2HPO4.3H2O 0,231 g 
5 MgCl2.6H2O 0,311 g 
6 1.0 mol L-1 - HCl 39 mL 
7 CaCl2 0,292 g 
8 Na2SO4 0,072 g 
9 *Tris 6,118 g 
10 1.0 mol L-1 -HCl 0-5 mL 
*Tris(hidroximetil)aminometano 
Os ensaios de espectroscopia de impedância eletroquímica (EIE) foram 
realizados no potencial de circuito aberto após 1 hora de imersão em SBF a 
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37ºC, com amplitude de 10 mV RMS e varredura de 100 kHz a 10 mHz com 10 
pontos de frequência por década [20]. Os substratos não revestidos e revestidos 
foram monitorados durante 168 horas de imersão. Os ensaios foram realizados 
em duplicata. 
As análises pela técnica do eletrodo vibrante de varrimento (SVET) foram 
realizadas em um equipamento produzido por Applicable Electronics Inc. (USA) 
e controlado pelo programa ASET 2.00 desenvolvido pela ScienceWares (USA). 
O eletrodo vibrante utilizado era composto de platina-irídio e recoberto com 
polímero, apenas com ponta descoberta (diâmetro de 10 µm). O eletrodo vibrou 
em duas direções, por exemplo, paralelo (eixo x) e perpendicular (eixo z) a 
superfície da amostra. As frequências de vibração em X e Z foram de 162 Hz, 
enquanto as amplitudes de vibração foram duas vezes o diâmetro da ponta. Os 
mapas SVET foram obtidos a uma distância média de 200 µm acima da 
superfície dos substratos. 
Peças (1 × 1) cm dos substratos não revestidos e revestidos foram coladas 
em um porta-amostras de epóxi de 3 cm de diâmetro e aproximadamente 1 cm 
de altura para medições SVET. As extremidades dos substratos foram isoladas 
com cera de abelha e colofónia (3 : 1/m : m), restando uma janela de alguns mm2 
exposta à solução teste (SBF). Uma fita adesiva foi aplicada ao redor do cilindro 
epóxi, produzindo assim um reservatório (~ 6 mL) [78]. O sistema de célula a 
qual as análises foram realizadas assemelha-se ao apresentado na Figura 9. 
 
Figura 9 - Esquema de célula eletroquímica utilizada nos ensaios de SVET 
composta por um eletrodo vibrante, terra e pseudo – referência, a amostra e um 
reservatório de solução.  
 
 
 
 
 
Fonte: BASTOS, 2013. 
39 
 
 
 
 
 
Dois sistemas foram investigados com base no SVET: o primeiro sistema 
consistiu na imersão dos substratos em solução de SBF por 168 h a 37 °C, 
enquanto o segundo consistiu em resultados obtidos em um potencial aplicado 
de -1,2 V por 1h e 168 h de imersão em solução de SBF a 37 °C. Estas medições 
foram realizadas com o auxílio de um potenciostato COMPACTSTAT IVIUM (The 
Netherlands) equipado com célula eletroquímica. Um fio de platina foi utilizado 
como contra-eletrodo (CE), enquanto Ag/AgCl/0,05 NaCl foi usado como 
eletrodo de referência (RE). A polarização negativa foi utilizada para este estudo 
porque permitiu correntes aceitáveis e o potencial de -1,2 V levou a correntes 
altas o suficiente para serem detectadas por SVET.Todos os ensaios foram 
realizados em duplicata. 
2.8 Caracterizaçâo das Propriedades Biológicas 
Os testes in vitro nos substratos não revestidos e revestidos foram realizados 
nos Departamentos de Engenharia de Materiais e Cerâmica e Biologia da 
Universidade de Aveiro – Portugal.  
 
2.8.1 Testes de bioatividade in vitro 
 
Para os testes de bioatividade in vitro, os substratos: liga de Ti-6Al-4V puro, 
liga de Ti-6Al-4V tratada superficialmente (SR), além dos substratos revestidos 
com os híbridos CC0 e CC2 foram alocados em recipientes de polietileno com 
30 mL de solução SBF, os quais foram hermeticamente fechados e submetidas 
à 37 °C por 40 dias em forno mufla. Após esse período, as amostras foram 
lavadas com água destilada, secas em dessecador por 24 horas e analisadas no 
microscópio eletrônico de varredura. 
 
2.8.2  Testes in vitro: Cultura celular 
 
Para os ensaios de viabilidade e densidade celular e atividade mitocondrial 
os substratos não revestidos e revestidos (SR, CC0 e CC2) foram esterilizados 
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sob luz UV por 30 minutos de cada lado. Posteriormente, eles foram colocados 
em placas de cultura de 12 poços, e submergidos em alpha minimum essential 
medium eagle (α-MEM, Sigma) suplementado com soro fetal bovino a 10% (SFB, 
Gibco, BRL), L-glutamina 1 mmol L-1 (BioWhittaker), penicilina 200 μg mL-1 
(BioWhittaker), estreptomicina 200 μg mL-1 (BioWhittaker), β-glicerolfosfato 50 
μg mL-1 (Sigma) e ácido L-ascórbico 10 mmol L-1 (Sigma), sob atmosfera de 5% 
de CO2 a 37 °C por 24 horas para estabilizá-los. Desta forma, células do tipo 
murino MC3T3 E1 da linhagem de células pré-osteoblásticas derivadas da calota 
craniana de camundongos C57BL/6, foram semeadas a uma densidade de 7,5 
× 103 células por mL em α-MEM suplementado. O ensaio foi realizado sob 
atmosfera de 5% de CO2, a 37 °C por 24 h. 
O teste de exclusão do corante azul de tripano foi utilizado para estimar a 
viabilidade e densidade celular. O teste baseia-se no conceito de que as células 
viáveis não ocupam certos corantes, enquanto as células mortas são permeáveis 
a esses corantes. Após 24 horas de cultura, as células MC3T3-E1 cultivadas nas 
superfícies; controle (sem substrato) e dos substratos não revestidos e 
revestidos foram lavadas com solução salina tamponada de fosfato (PBS) e 
incubadas com 0,25% de tripsina-EDTA durante 10 min em atmosfera com 5% 
de CO2 a 37 °C para a separação. As células foram ressuspensas em meio de 
cultura e analisadas com o analisador de viabilidade (Vi-CELLRX, Beckman 
Coulter).  
Os substratos foram submetidos ao teste de atividade mitocondrial (teste 
MTT), ensaio colorimétrico usado para determinar a atividade enzimática com 
base na atividade das desidrogenases mitocondriais de células vivas que 
reduzem o 3- [4,5-dimetiltiazol-2-il] -2,5- brometo de difeniltetrazólio (MTT) de cor 
amarela em cristais de formazano (composto de cor azul). A absorvância foi 
medida espectrofotometricamente a 570 nm. Os dados dos ensaios celulares 
foram expressos como média ± desvio padrão de um representante de quatro 
experimentos independentes realizados em triplicata. A análise estatística foi 
realizada por meio do programa Statistical Software Package for the Social 
Sciences (SPSS) (versão 19). Comparações estatísticas foram feitas pela 
análise de variância (ANOVA).  
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CAPÍTULO 3 
RESULTADOS E DISCUSSÃO 
Influência da Adição do CaCl2.2H2O à Matriz 
Híbrida na Formação dos Híbridos 
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3.1 Introdução 
 
No decorrer deste capítulo serão apresentados o estudo, estrutural e térmico 
dos materiais híbridos sintetizados sem adição de CaCl2. 2H2O (CC0) e com a 
adição de cloreto de cálcio à matriz híbrida, variando a razão molar do sal de 0,1 
(CC1) para 0,2 (CC2). Dessa forma, foi possível avaliar a influência da adição de 
CaCl2. 2H2O nas propriedades estruturais e térmicas finais dos híbridos.  
3.2 Influência da Quantidade de CaCl2. 2H2O na Estrutura dos Híbridos 
 
Na Figura 10 são apresentados os espectros de FTIR realizados para os 
híbridos CC0, CC1 e CC2 na forma de pó em uma região do espectro 
compreendida de 2000 a 400 cm-1. As atribuições das bandas apresentadas nos 
espectros caracterizam a formação dos híbridos SiO2-PMMA [15,20,21], de 
modo que a similaridade observada entre os perfis das bandas para os diferentes 
híbridos está associada a presença de bandas características dos precursores, 
orgânico (MMA), inorgânico (TEOS) e do agente compatibilizante (MPTS), o qual 
apresenta em sua estrutura grupos funcionais semelhantes as duas fases 
[16,20]. 
Para todos os híbridos foi identificada uma banda em 1718 cm-1 atribuída a 
vibrações de estiramento dos grupos carbonila C=O presentes em ambas 
estruturas poliméricas dos precursores MMA / MPTS [21,79]; uma banda em 
aproximadamente 1638 cm-1 atribuída a ligações C=C, indicou que a fase 
polimérica presente no híbrido ainda apresenta cadeias finais insaturadas [79] 
(monômeros não polimerizados). No entanto, apesar de apresentar em sua 
estrutura cadeias insaturadas, a polimerização dos grupos metacrilato 
pertencentes ao MMA e MPTS foi evidenciada pela presença de bandas em 
aproximadamente 1345 cm-1 e 1500 cm-1, que referem-se ao alongamento 
assimétrico e simétrico de diferentes tipos de ligações C-H [54]. 
Além disso, foram identificadas bandas nas regiões correspondentes às 
ligações de silício entre 1250 e 465 cm-1, em 1150 cm-1 (estiramento de Si-O), 
1083 cm-1 (vibrações de Si-O-Si), 959 cm-1 (vibrações Si-OH), 802 cm-1 
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(vibrações Si-CH3) e 465 cm-1 (estiramento O-Si-O) [20,21]. A presença dos 
grupos Si-O-Si na estrutura dos híbridos indica que as reações de hidrólise e 
condensação permitiram a reticulação estrutural (ligações covalentes e ligações 
cruzadas). Entretanto, o aparecimento da banda em 802 cm-1, correspondente a 
vibrações de Si-CH3, indicou que a hidrólise dos precursores de TEOS e MPTS 
não foi completa, pois sabe-se que durante a reação de hidrólise ocorre a 
conversão desses grupos em grupos silanóis (Si-OH) [54]. 
 
Figura 10 - Espectros de FTIR dos híbridos siloxano-PMMA sem (CC0) e com 
adição de CaCl2.H2O (CC1 e CC2) apresentado na região de 2000 a 400 cm-1. 
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Embora os híbridos tenham apresentado semelhanças no perfil espectral, foi 
observado que a adição da fonte de cálcio oriunda do sal CaCl2.2H2O na matriz 
híbrida influenciou nas reações químicas do processo sol-gel (polimerização, 
44 
 
 
 
 
hidrólise e condensação). Também foi notada para cada espectro individual, uma 
relação existente entre as bandas referentes as vibrações C=O em 1718 cm-1 e 
C=C 1638 cm-1. Percebe-se que a medida que a quantidade de CaCl2.2H2O é 
aumentada na composição, ocorre uma diminuição da banda correspondente a 
ligação C=O, deste modo, este resultado indica que a adição da fonte de cálcio 
a matriz híbrida favorece a interação entre as fases, orgânica e inorgânica [79], 
concomitantemente ocorre o aumento das ligações C=C. Este acréscimo da 
intensidade dos grupos C=C sugere que a adição CaCl2.2H2O à matriz híbrida 
inibi as reações de polimerização [16]. 
Além das diferenças mencionadas anteriormente para a fase polimérica dos 
híbridos, consideráveis alterações foram notadas na região compreendida entre 
1250 a 960 cm-1 dos espectros. A mudança de perfil desta região que 
compreende preferencialmente as bandas referentes as espécies de silício, pode 
estar associada ao impedimento estérico/indutivo causado pela presença de 
moléculas de metacrilato durante o processo de formação das estruturas de 
silício, ou provenientes da sobreposição de bandas referentes ao polímero na 
mesma região [54]. 
Outra explicação para justificar as alterações ocorridas na região do espectro 
em que são identificados os grupos de silício está relacionada a adição do 
CaCl2.2H2O à matriz híbrida. Ao comparar as bandas dos espectros dos híbridos 
(CC0, CC1 e CC2) em 1150 cm-1 (estiramento de Si-O) e 1083 cm-1 (vibrações 
de Si-O-Si) foi observado que a medida que o sal de cálcio é adicionado a matriz 
híbrida ocorre uma inversão das bandas. Entretanto, ao relacionar as bandas em 
1150 cm-1 (estiramento de Si-O) e 1083 cm-1 (vibrações de Si-O-Si) para cada 
híbrido individualmente foi percebido que a medida que o sal é adicionado, 
ocorre uma diminuição das ligações Si-O, e simultaneamente o aumento das 
ligações Si-O-Si. Logo, os resultados sugerem que ocorreram alterações durante 
o processo de reações de hidrólise e condensação. Estes resultados corroboram 
com os apresentados por Shirosaki e colaboradores, em que ao utilizar o CaCl2 
na matriz dos híbridos a base de quitosana / GPSM via processo sol-gel foi 
verificado o aumento do grau de hidrólise e de condensação das reações, 
formando desta maneira mais ligações Si-O-Si [80]. 
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Os resultados estruturais sugerem que os híbridos SiO2-PMMA, CC0, CC1 e 
CC2, possuem propriedades potenciais para serem utilizadas como 
revestimentos ao considerar à formação de um rede de sílica e fase polimérica 
reticulada [17] e que a incorporação do sal CaCl2.2H2O pelo método sol-gel 
ocorreu de forma efetiva, característica que favorece a bioatividade do implante 
[11,58]. 
Na Figura 11 é apresentado o esquema ilustrativo da possível estrutura dos 
híbridos orgânicos-inorgânicos Siloxano – PMMA (híbridos de classe II), e em 
sequência a estrutura do híbrido após a adição de CaCl2.2H2O, mostrando que 
os íons Cálcio (Ca2+) e os átomos de Oxigênio (O) podem ligar-se por meio de 
ligações iônicas [58]. 
 
Figura 11 - Esquema ilustrativo dos híbridos orgânicos-inorgânicos com a adição 
do CaCl2.2H2O desenvolvido no trabalho.  
 
Fonte: Alterado de Kickelbick, (2007). 
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3.3 Estudo da Adição do CaCl2.2H2O nas Propriedades Térmicas dos 
Híbridos 
 
No presente trabalho também foi avaliada a influência da adição do 
CaCl2.2H2O nas propriedades térmicas dos híbridos. Na Figura 12 são 
mostradas as curvas de degradação térmica e suas respectivas derivadas para 
os híbridos Siloxano – PMMA com diferentes razões do sal de cálcio, CC0, CC1 
e CC2. 
 
Figure 12 - Curvas TG/ DTG de materiais híbridos siloxano-PMMA sem adição 
do CaCl2.2H2O (CC0) e com adição de adição do CaCl2.2H2O (CC1 e CC2) em 
um intervalo entre a temperatura ambiente, 25ºC e 600 °C. 
 
 
Os materiais híbridos produzidos no presente trabalho possuem a maior 
parte da sua formulação composta pela fase orgânica (razão em volume 
orgânica/inorgânica (60:40)), deste modo, os estágios de perda de massa dos 
híbridos foram associados àqueles apresentados por Kashiwagui e 
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colaboradores, para o polímero PMMA puro. Na Figura 13, tem-se apresentada 
uma ilustração de cadeia PMMA, com destaque para os segmentos: (a) cabeça-
cabeça, (b) terminações insaturadas, e em (c) cabeça-cauda. Ao longo de um 
processo de degradação térmica, cada segmento da cadeia polimérica foi 
associado a um estágio, correspondente a um determinado intervalo de 
temperatura [81].  
 
Figura 13 - Ilustração de uma cadeia de PMMA, destacando em (a) segmento 
cabeça-cabeça, em (b) insaturação terminal e em (c) segmento cabeça-cauda.  
 
 
Fonte: CARVALHO, (2012). 
 
Com base em dados da literatura, a degradação térmica do PMMA ocorre 
evidentemente em três estágios, o primeiro, presente em um intervalo de 
temperatura de 100 a 200 °C (Figura 13 (a)), desencadeado pela 
despolimerização dos segmentos cabeça-cabeça (menos estáveis) [79,81,82]. 
O segundo evento acontece em um intervalo de temperatura entre 250 e 300 °C 
(Figura 13 (b), e refere-se as degradações ocasionadas pelas terminações de 
cadeias insaturadas, enquanto o terceiro estágio, o qual apresenta um valor de 
temperatura máxima de despolimerização acima de 350 °C, é associado a 
despolimerização randômica (seguimentos cabeça-cauda) (Figura 13 (c)) 
[79,81,82]. 
Os resultados apresentados nas curvas de TG da Figura 12 mostraram 
diferenças no processo de degradação térmica dos híbridos CC0, CC1 e CC2, 
entretanto, para analisar de forma precisa as regiões de temperatura em que 
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ocorrem as perdas de massa mais evidentes foram utilizadas as derivadas das 
suas curvas.  
Dentre os híbridos estudados, o CC0 (sem CaCl2.2H2O) foi o que apresentou 
um perfil de curva de degradação mais semelhante ao PMMA puro, com três 
estágios de degradação bem definidos 100 a 250 °C (cabeça-cabeça), 250 a 300 
°C (insaturações terminais) e em torno de 365 °C (cabeça-cauda), enquanto os 
híbridos em que foi adicionado o sal de cálcio, CC1 e CC2, apresentaram apenas 
dois estágios de degradação semelhantes entre si, o primeiro estágio ocorreu no 
intervalo de temperatura de 150 a 250 ºC e o segundo evento em 385 ºC, 
associado as cisões de cadeias aleatórias. A adição do CaCl2.2H2O promoveu o 
deslocamento dos estágios de degradação para temperaturas mais elevadas 
indicando que houve uma contribuição do sal adicionado na estabilidade térmica 
dos híbridos, além da formação de uma estrutura de cadeia polimérica mais 
regular, notada pela ausência do estágio de perda de massa referente aos 
seguimentos cabeça-cabeça. Apesar da abrangência de temperaturas que não 
são as utilizadas nas condições normais de trabalho, os resultados da análise de 
TG confirmam a influência da adição do sal na polimerização das cadeias 
poliméricas observada nos espectros de FTIR (Figura 10).  
Vale ressaltar ainda, que os estágios de perda de massa referentes as 
insaturações de final de cadeia exibidos nas curvas DTG, bem como, a 
identificação das bandas de vibração C=C nos espectros de infravermelho 
(Figura 10) para os híbridos, CC0, CC1 e CC2, comprovaram a polimerização 
incompleta dos precursores MMA e MPTS [79,81,82]. 
Na Tabela 5 são expostos os valores de temperatura para as perdas de 
massa de 10% e 50% dos híbridos CC0, CC1 e CC2, tal como os valores em 
porcentagem dos resíduos gerados para cada amostra, estudos similares de 
perda de massa foram realizados por Carvalho e colaboradores . Baseados 
nesses valores foi observada a influência da adição do sal dihidratado nas 
temperaturas de perdas de massa.  
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Tabela 5 - Temperaturas de perda de massa de 10% e 50 % e porcentagens 
de resíduos para híbridos siloxano-PMMA sem adição de cloreto de cálcio 
(CC0) e com adição de cloreto de cálcio (CC1 e CC2).  
Amostra T0,1 (°C) T0,5 (°C) Resíduo 
a 600°C 
CC0 233 371 33% 
CC1 76 408 40% 
CC2 74 402 37% 
   
 
Para a amostra CC0 (sem a adição do sal), a perda de massa apresentada 
inicialmente de 10% correspondente a uma temperatura em torno de 223 °C, no 
entanto, para os híbridos com adição de CaCl2.2H2O (CC1 e CC2) a perda de 
10% de massa ocorreu em torno de 75 °C. Os resultados de perda de massa 
ocorridos até uma temperatura próxima à 100 °C, pode estar associado a perda 
das moléculas de água adsorvidas a superfície, evaporação de solventes 
remanescentes da síntese, bem como a degradação de monômeros de MMA 
não polimerizados [15,21,74]. Menores valores de temperatura para a perda de 
massa inicial dos híbridos, CC1 (76 ºC) e CC2 (74 ºC) eram esperados 
comparativamente a apresentada pelo híbrido CC0 (233 ºC) devido a maior 
concentração de água nas amostras provenientes da adição do sal dihidratado 
a matriz híbrida. Para o híbrido CC2, a razão do sal de cálcio adicionado foi 
maior, o que é explicado pela maior concentração de água em sua composição 
e consequentemente menor valor de temperatura de perda de massa inicial.  
Com relação as perdas de 50% em massa, os híbridos CC1 e CC2 
apresentaram valores de temperatura de 408 e 402 ºC, respectivamente. Estes 
valores de maior temperatura de decomposição, em comparação com o valor 
apresentado para o híbrido CC0 (371 ºC), comprovaram que as proporções de 
CaCl2.2H2O utilizadas para as formulações dos híbridos, permitiram o aumento 
da estabilidade térmica. No que se refere aos resíduos gerados, a adição do 
CaCl2.2H2O a matriz híbrida favoreceu a formação de mais resíduos (40% e 37 
%, respectivamente), indicando que a adição do sal a matriz híbrida favoreceu 
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as reações de condensação e formação da rede Si-O-Si, logo, o resíduo gerado 
em maior proporção foi associado a sílica [21,54]. Esses resultados corroboram 
com os apresentados nos espectros de FTIR (Figura 10), em que foi observado 
o aparecimento de forma mais acentuada da banda em 1083 cm-1 referente as 
vibrações Si-O-Si a medida que é aumentada a quantidade de Ca2+ [80]. 
Os resultados estruturais e térmicos dos híbridos em função da adição do sal 
CaCl2.2H2O comprovaram a influência da fonte de cálcio no processo de 
formação dos materiais híbridos, influenciando efetivamente nas reações de 
hidrólise, condensação e polimerização, conferindo a estes materiais 
propriedades estrutrais diferentes e maior resistência térmica. 
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CAPÍTULO 4 
RESULTADOS E DISCUSSÃO 
Influência da Adição do CaCl2.2H2O na Formação 
dos Revestimentos Híbridos 
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4.1 Introdução 
 
No atual capítulo, serão apresentados os resultados dos estudos referentes 
as superficies e morfologias da liga SR e com os revestimentos híbridos em 
função da influência da adição do CaCl2.2H2O na matriz híbrida. O estudo de 
aspectos da superfície metálica e dos revestimentos como, homogeneidade, 
espessura de camada, aderência, molhabilidade e rugosidade torna-se essencial 
para obtenção de revestimentos com propriedades finais relevantes para 
aplicações anticorrosivas e bioativas. 
 
4.2 Análise Morfológica da Influência da Adição do Cacl2.2H2O na 
Formação dos Revestimentos Híbridos 
Na Figura 14 são apresentadas as micrografias obtidas para as superfícies 
metálicas sem revestimento (SR) e revestidas com os híbridos, CC0, CC1 e CC2 
em duas diferentes magnitudes: 250 e 1000 x. Na Figura 14 (a) para a liga SR 
foram observadas irregularidades na superfície, as quais foram associadas ao 
tratamento mecânico superficial com lixas e ácido clorídrico [63,83]. Esta etapa 
de pré-tratamento superficial para a remoção de óxidos e impurezas é 
fundamental pois auxilia no processo de adesão do filme sol-gel a ser depositado 
[75]. 
As micrografias mostradas nas (Figuras 14 (b), 14 (c) e 14 (d)) revelaram que 
todos os revestimentos formaram uma camada de cobertura uniforme e sem 
rachaduras aparentes. Vale salientar que esses resultados são provenientes dos 
mecanismos de ligações entre o substrato metálico e o filme depositado. Os 
revestimentos híbridos quando depositados formam inicialmente ligações de Van 
der Waals com a superfície metálica, chamadas de metalosilanos, e em seguida 
durante o processo de secagem são formadas as ligações covalentes estáveis 
(Si-O-Si), conferindo ao filme aderência ao substrado metálico [84]. Além disso, 
a presença do componente orgânico PMMA na composição favorece a redução 
da porosidade do revestimento, tornando-o mais flexível e menos propenso a 
rachaduras no processo de secagem [20,75,84]. 
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Como pode ser observado nas micrografias da Figura 14, de modo geral os 
revestimentos produzidos apresentaram aspectos morfológicos semelhantes. 
Para todos os revestimentos foram visualizadas falhas em forma de riscos 
análogas as apresentadas pela liga SR, porém em menor quantidade, indicando 
desta maneira que a cobertura formada pela camada de revestimento híbrido 
diminuiu as irregularidades superficiais da liga SR [21,75,84]. 
 
Figura 14 - Micrografias de topo obtidas por MEV-FEG para as superfícies a) SR 
b) CC0 c) CC1 e d) CC2 com magnificação original de 250 x e 1000 x - em 
destaque na parte superior. 
 
 
Além disso, foram identificadas nas superfícies dos revestimentos CC1 e 
CC2, pequenos aglomerados (clusters) espalhados, os quais podem ser melhor 
visualizados na imagem ampliada do revestimento CC1 (Figura 14 (c)). Estes 
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resultados são consistentes com os publicados por Baldin e colaboradores, o 
qual divulgaram que a incorporação de partículas inorgânicas na matriz sol-gel 
pode influenciar as reações de condensação e gerar pequenos aglomerados de 
partículas de sílica [12]. A formação desses aglomerados também pode estar 
associado ao acúmulo de acrilato provenientes do processo de cura do 
revestimento, espécies de MMA não polimerizadas podem volatilizar e criar 
regiões tensionadas, e deste modo, causar defeitos no revestimento [20]. 
Ainda sobre os revestimentos híbridos, uma ruptura prévia nos filmes foi 
realizada para medir a espessura de camada e os resultados são apresentados 
na Figura 15. 
 
Figura 15 – Micrografias obtidas no MEV para estimar a espessura da camada 
para os revestimentos híbridos a) CC0, b) CC1 e c) CC2. 
 
 
Os ensaios de espessura de camada realizados comprovaram a eficiência 
do método sol-gel para a formação de filmes finos. Todos os filmes produzidos 
apresentaram espessura menor que 1 µm, logo, apresentaram uma rede rígida 
Si-O-Si [20,63]. Os revestimentos produzidos sem a adição de CaCl2.2H2O, CC0 
(a) CC0 
(b) CC1 (c) CC2 
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(Figura 15 (a)) e com a máxima razão do sal, CC2 (Figura 15 (c)), apresentaram 
valores médios de espessura semelhantes, iguais a 0,821 µm ± 0,035 µm e 0,879 
µm ± 0,017 µm, respectivamente (próximos a 1 µm). Esses valores de espessura 
de camada são comumente encontrados em sistemas similares aos produzidos, 
nos quais revestimentos sol-gel são aplicados a ligas metálicas para a prevenção 
de processos corrosivos [20,63]. No entanto, o revestimento CC1 (Figura 15 (b)) 
apresentou um valor médio de espessura de camada inferior aos demais, igual 
a 0,592 µm ± 0,035 µm. Esta redução da espessura do filme foi intimamente 
relacionada ao aumento da densidade proveniente de processos de maior 
reticulação da rede de sílica [85]. 
As imagens apresentadas nas Figuras 16, 17 e 18 são referentes aos 
mapeamentos por EDS para os revestimentos híbridos, CC0, CC1 e CC2 
respectivamente, antes (a) e após (b) realização dos testes de aderência 
seguindo a norma ASTM D3359-09. Estes ensaios permitiram avaliar a 
homogeneidade das amostras, bem como a dispersão e influência da adição do 
CaCl2. 2H20 na matriz híbrida e a aderência dos filmes depositados a superfície 
metálica. Foi detectado para todos os filmes híbridos, alta intensidade do sinal 
do elemento titânio (Ti) o que comprova que os revestimentos híbridos possuem 
baixa espessura, possibilitando desta maneira, a passagem do feixe de elétrons 
e detecção do substrato Ti-6Al-4V [63].  
 
Figura 16 - Mapeamento por EDS da superfície do revestimento híbrido CC0 
(sem adição de CaCl2.2H2O) antes (a) e após o teste de aderência (b).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
(a) 
(b) 
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Como observado, os revestimentos híbridos apesentaram homogeneidade 
ao longo da extensão das superfícies ao considerar a distribuição e concentração 
dos elementos silício (Si), carbono (C), e oxigênio (O). Isso comprova a formação 
da rede compacta de silício (Si-O-Si), tal como a polimerização da fase orgânica 
tendo em vista a distribuição do elemento carbono, corroborando, deste modo 
com os resultados apresentados e discutidos na seção de caracterização 
estrutural. No entanto, em algumas regiões dos mapeamentos por EDS para o 
silício, foi verificado o aumento da concentração do elemento, e o contraste na 
intensidade das cores foi associado a pequenos aglomerados de Si, 
semelhantes aos identificados nas imagens de MEV (Figura 14 (c) e (d)), e da 
mesma maneira mais facilmente visualizados nos mapas EDS dos revestimentos 
com adição de CaCl2.2H2O na composição, Figuras 17 (a) e 18 (a). 
Com relação aos revestimentos com adição de CaCl2.2H2O à matriz híbrida 
CC1 e CC2, (Figuras 17 e 18), os mapeamentos por EDS detectaram o elemento 
cálcio e revelaram o seu alto grau de dispersão por toda a superfície dos 
revestimentos, em maior concentração para o filme CC2 (Figura 18), como 
esperado tendo em vista a maior razão molar do sal. 
Estudos ao longo dos anos revelaram que a dispersão de partículas 
inorgânicas em matrizes híbridas potencializam as propriedades estudadas, tais 
como luminescentes, anticorrosivas, térmicas ou bioativas [11,12,54,86], deste 
modo, a presença e distribuição do cálcio por toda a extensão do revestimento 
torna o sistema mais propício ao aumento da bioatividade, visto que  favorece a 
formação da hidroxiapatita na superfície aumentando assim, a 
biocompatibilidade entre a superfície implantada e o tecido ósseo [11,80]. Logo, 
estes resultados comprovaram a eficiência do processo sol-gel para a produção 
de revestimentos homogêneos dopados com partículas inorgânicas para o 
estudo de propriedades bioativas e anticorrosivas.  
Os mapeamentos por EDS obtidos das superfícies dos revestimentos após 
os ensaios de aderência (Figuras 16 (b), 17 (b) e 18 (b)), demonstraram que a 
homogeneidade na distribuição dos elementos foi mantida. Mesmo após as 
incisões, os revestimentos permaneceram aderidos. No entanto, os filmes 
apresentaram baixo sinal de silício nas regiões em que as incisões foram 
realizadas, apesar de não haverem sido encontradas falhas ou descamações 
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dos revestimentos no entorno destas regiões. Esta menor concentração de silício 
foi observada mais nitidamente para os revestimentos CC0 e CC2 
comparativamente ao mapeamento apresentado para o revestimento CC1, este 
resultado corrobora com o apresentado anteriormente nos testes de espessura 
de camada, em que o filme mais fino CC1 contêm uma rede densa de sílica que 
favorece a aderência ao substrato [63]. 
De modo geral, estes resultados sugerem que os revestimentos híbridos 
CC0, CC1 e CC2 possuem força adesiva, ou seja, interação entre a superfície 
do filme e o substrato de forma coesa e forte devido às ligações intermoleculares 
presentes no revestimento. Resultados similares foram encontrados por outros 
pesquisadores para sistemas híbridos siloxano-PMMA e estes atribuíram a boa 
aderência entre os filmes e os substratos à formação das ligações metal-O-Si, 
formadas entre os grupos funcionais reativos dos precursores silanos e os 
grupos hidroxilas presentes nas superfícies dos substratos [21,85].  
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Figura 17 - Mapeamento por EDS da superfície do revestimento híbrido CC1 
(razão molar 0,1 de CaCl2.2H2O) antes (a) e após o teste de aderência (b). 
 
 
 
 
(a) 
(b) 
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Figura 18 - Mapeamento por EDS da superfície do revestimento híbrido CC2 
(razão molar 0,2 de CaCl2.2H2O) antes (a) e após o teste de aderência (b).  
 
 
Outra propriedade superficial importante de ser estudada durante o 
desenvolvimento de revestimentos protetivos aplicados a ligas biomédicas é a 
(a) 
(b) 
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molhabilidade. Na Figura 19 são apresentadas imagens da molhabilidade das 
superfícies sem revestimento (SR) e revestidas com os filmes híbridos Siloxano-
PMMA: CC0, CC1 e CC2 após os ensaios de ângulo de contato (q) utilizando 
gotas sésseis. 
 
Figura 19 - Gráfico de molhabilidade e desvio-padrão obtido para os sistemas: 
CC0, CC1, CC2 e SR.  
 
Termos como hidrofilicidade e hidrofobicidade são usados para descrever a 
afinidade das moléculas de água ao se espalharem na superfície de qualquer 
substrato, afinidade esta que se deve à força de interação formada quando a 
gota entra em contato com o material [87]. 
Uma superfície é considerada hidrofílica quando possui afinidade ao líquido, 
logo apresentando valores de ângulo de contato da superfície menores que 90°, 
enquanto que a superfície é considerada hidrofóbica quando possui menor 
afinidade a água e apresenta valores de q > 90º [87]. Entretanto, os valores de 
ângulo de contato divergem e diversos fatores podem justificar a mudança na 
natureza da superfície metálica ao adicionar o filme híbrido, tornando-a menos 
hidrofílica. 
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Conforme apresentado na Figura 19, os valores de ângulo de contato e seus 
respectivos desvios padrão para as superfícies SR (66,4º ± 0,63º) e os 
revestimento híbridos CC0 (86,9º ± 0,81º), CC1 (68,4º ± 0,57º) e CC2 (78,2º ± 
0,57º) divergem. Com base nos valores apresentados de q < 90º, todas as 
superfícies foram classificadas como hidrofílicas, no entanto, a liga SR e o 
revestimento CC1 possuem superfícies de natureza mais hidrofílicas 
comparadas as superfícies dos revestimentos CC0 e CC2. A molhabilidade da 
liga SR pode ser justificada em consequência da remoção do óxido de titânio 
presente na superfície, que promove um aumento na energia livre superficial, 
bem como ao aumento da rugosidade na superfície, o que confere à superfície 
um caráter mais hidrofílico [75]. 
A deposição dos revestimentos híbridos CC0, CC1 e CC2 reduziu a 
molhabilidade da superfície metálica (SR) tornando-a assim uma alternativa mais 
atrativa para aplicações anticorrosivas. A formação de um revestimento 
reticulado restringe a passagem de espécies corrosivas na interface 
revestimento/metal [35]. 
O grau de hidrofobicidade que um revestimento de superfície promove está 
diretamente relacionado com a sua capacidade de resistência à corrosão, sendo 
essa, proporcional ao ângulo de contato do líquido com a superfície do 
revestimento [88]. Todos os revestimentos híbridos produzidos são 
suficientemente reticulados (cross-linking), e este efeito foi comprovado nas 
análises estruturais (FTIR) e morfológicas (MEV, espessura, EDS e aderência), 
entretanto a adição da fonte de cálcio CaCl2.2H2O alterou significativamente as 
reações de hidrólise e condensação, as quais são fundamentais para a formação 
dos revestimentos, e estes apresentaram diferenças que refletem nas 
propriedades, como por exemplo a molhabilidade. 
O maior valor de ângulo de contato conferido ao revestimento CC0 (86,9º ± 
0,81º) foi associado ao desempenho do revestimento híbrido preparado, que 
forma uma barreira física, suficientemente reticulada (cross-linking) durante as 
reações de policondensação e, deste modo, apresenta um ângulo de contato de 
ordem de aproximadamente 90° e, consequentemente, menos hidrofílico do que 
os demais revestimentos.  
Valores menores de ângulo de contato foram esperados para os 
revestimentos CC1 e CC2, comparativamente ao CC0, tendo em vista a adição 
62 
 
 
 
 
do CaCl2 hidratado na superfície. Entretanto, não apenas a concentração do sal 
adicionado foi responsável pela maior hidrofilicidade desses revestimentos. A 
partir dos ensaios de espessura realizados, esperava-se que o revestimento 
CC1 tivesse formado uma camada de sílica mais densa, devido a baixa 
espessura comparada aos outros revestimentos e consequentemente obteve-se 
o maior valor de ângulo de contato. No entanto, os resultados de molhabilidade 
revelaram que apesar de ter formado um filme fino, as microrugosidades 
causadas pelo pré-tratamento da liga, bem como a formação de clusters de 
silício, mais evidentes para essa amostra e comprovados pelos ensaios de EDS 
tornou a superfície mais hidrofilíca. 
Quanto ao caráter mais hidrofílico apresentado pelos revestimentos CC1 e 
CC2, este pode estar relacionado com as ligações Metal-O-Si formadas a partir 
das reações de hidrólises, as quais podem ser reversíveis. Em contato com a 
água essas ligações podem ser hidrolisáveis levando a formação novamente dos 
grupos MeOH e SiOH eliminando a hidrofobicidade da superfície. Logo, uma 
possibilidade para proteger essas ligações Metal-O-Si, é a formação de um filme 
híbrido altamente reticulado durante o processo de condensação ou cura do filme 
[87]. Desta forma, dentre os revestimentos produzidos, o CC0 possui o maior 
potencial para aplicações de resistência à corrosão ao considerar o menor 
caráter hidrofílico proveniente da alta reticulação da rede de sílica. 
No entanto, ainda que tenham apresentado caráter mais hidrofílicos, os 
revestimentos híbridos, CC1 e CC2, formadas pela adição de partículas 
inorgânicas podem aumentar a capacidade de induzir a formação de cristais do 
tipo apatita nas superfícies, sugerindo uma boa atividade in vitro para os 
revestimentos, possibilitando o uso desses materais em aplicações de 
regeneração óssea [89]. 
Apesar de apresentarem diferenças nos valores de molhabilidade superficial, 
é sabido que a utilização do revestimento híbrido, de forma geral, promove o 
aumento da eficiência da proteção barreira da liga, diminuindo a permeação do 
eletrólito, bem como, a lixiviação dos íons da liga para o ambiente corpóreo.  
Outra importante observação é que, por apresentarem caráter hidrofílico, a 
liga SR e os revestimentos híbridos tornam-se favoráveis para o processo de 
adesão celular [87], visto que, estudos demostram que as células se aderem em 
maior quantidade sobre superfícies moderadamente hidrofílicas, como os 
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revestimentos CC1 e CC2, os quais possuem uma fonte de cálcio em sua 
composição [90].  
De forma geral, a adesão celular ideal pode ser alcançada em superfícies 
moderadamente hidrofílicas, uma vez que os sistemas extremamente hidrofílicos 
falham em suportar a adesão celular, pois a camada de água adsorvida bloqueia 
a adsorção de proteínas [90]. 
Além da molhabilidade, a rugosidade da superfície é outro parâmetro 
extremamente importante a ser estudado, tendo em vista as aplicações 
anticorrosivas e biológicas. A Figura 20 apresenta imagens tridimensionais 
obtidas por AFM para as superfícies sem revestimento (SR) e com os 
revestimentos híbridos CC0, CC1 e CC2.  
 
Figura 20 - Imagens 3D obtidas por AFM das superfícies, não revestida (SR) e 
revestidas, CC0, CC1, CC2. 
 
 
 
Como pode ser observado na Figura 20 e confirmado a partir dos valores 
apresentados de rugosidade média (Ra) das superfícies apresentados na Tabela 
6, todas as superfícies apresentaram morfologia irregular. A liga SR (Figura 20 
(a)) apresentou superfície irregular, com defeitos gerados pelo pré-tratamento 
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superficial (tratamento mecânico e químico) e com valor de rugosidade média 
(Ra) de aproximadamente 5,2 nm. Entretanto, as superfícies dos revestimentos 
híbridos CC0 (Figura 20 (b)), CC1 (Figura 20 (c)) e CC2 (Figura 20 (d)) 
apresentaram valores de Ra iguais a 0,9 nm, 1 nm e 0,7 nm, respectivamente, 
indicando deste modo que o revestimento sol-gel depositado diminuiu a 
rugosidade média apresentada pela superfície SR, tornando-a mais regular 
[39,61,63]. 
 
Tabela 6 - Valores de rugosidade médias obtidos pela análise de AFM para a 
liga SR e os revestimentos híbridos CC0, CC1 e CC2. 
Amostra Valor de Ra em nm 
CC0 0,9 ± 0,1 
CC1 1,0 ± 0,3 
CC2 0,7 ± 0,2 
LIGA SR 5,2 ± 0,5 
 
Na Figura 20 (b) o revestimento híbrido CC0, comparativamente a liga SR, 
apresentou uma topografia homogênea, apesar de apresentar algumas regiões 
com maiores alturas, provavelmente relacionados à formação de agregados de 
acrilato (manchas amarelas) [91]. Estes efeitos na superfície podem estar 
associados ao processo de formação do filme, sistemas contendo quantidades 
diferentes de MMA, tornando-os irregulares em algumas regiões da superfícies 
[91]. 
Os revestimentos CC1 e CC2 também apresentaram uma topografia mais 
regular que a liga SR e foi possível identificar para esses revestimentos, nas 
Figuras 20 (c) e (d)) manchas em cores azul-escuro e azul-claro, as quais foram 
relacionadas à diferença na composição química nessa região específica, 
associadas ao acúmulo de sílica, formação dos clusters. Apesar das 
descontinuidades mostradas nos revestimentos CC1 e CC2, com adição do 
CaCl2.2H2O vale salientar que os filmes híbridos depositados contornaram a 
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rugosidade da superfície SR já existente devido à operação de tratamento 
superficial, tornando-a mais homogênea [75].  
Os resultados de Ra para as superfícies SR, CC0, CC1 e CC2 sugerem que 
os revestimentos são atrativos para aplicações anticorrosivas comparativamente 
a liga SR, visto que, menores valores de rugosidade superficial melhora o 
desempenho de resistência à corrosão. Ribeiro-Filho e colaboradores, 
demonstraram que pequenas diminuições nos valores de Ra da superfície 
podem promover uma elevada melhora na resistência à corrosão [92]. Outros 
autores [93], também citam que o potencial eletroquímico de um implante 
metálico varia conforme a rugosidade da superfície, portanto, uma superfície 
mais rugosa apresenta menor restrição para os elétrons serem liberados, 
resultando em um menor potencial eletroquímico [93]. 
Em termos de aplicação como biomaterial, em implantes dentários e 
ortopédicos, o estudo da topografia torna-se importante. Tendo em vista que a 
resposta das células à rugosidade do implante depende do tipo de célula [39]. 
Algumas possuem preferências por topografias ásperas outras suaves, como é 
o caso das células osteoblastos ou análogas a osteoblastos que preferem 
superfícies rugosas de ordem 2 µm, enquanto os fibroblastos, tipo de célula mais 
comum encontrado no tecido conjuntivo, possuem melhor aderência a 
superfícies suaves (0,04 µm) [94].  
Diante disso, com base nos resultados apresentados para os parâmetros 
estudados de superfície química, molhabilidade e topografia nos capítulos 3 e 4, 
todos os revestimentos produzidos CC0, CC1 e CC2 apresentam propriedades 
potenciais de biocompatibilidade, bioatividade e resistência à corrosão 
comparativamente a liga sem revestimento SR. No entanto, busca-se um 
revestimento que apresente um equilíbrio entre as propriedades, atuando como 
anticorrosivo e biocompatível. 
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CAPÍTULO 5 
RESULTADOS E DISCUSSÃO 
Estudo da Resistência à Corrosão 
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5.1 Introdução 
Avaliou-se o comportamento eletroquímico da liga sem revestimento (SR) e 
da liga revestida com os híbridos (CC0, CC1 e CC2) imersos em solução SBF a 
37 °C por técnicas eletroquímicas: espectroscopia de impedância eletroquímica 
(EIE) e a técnica do eletrodo vibrante de varrimento (SVET). 
5.2 Estudo da Resistência à Corrosão  
Na Figura 21 são representados em diagramas de Bode, os resultados 
obtidos nos ensaios de espectroscopia de impedância eletroquímica (EIE) para 
as superfícies metálicas, não revestida (SR) e revestida com os híbridos CC0, 
CC1 e CC2 durante 1h, 24h, 72 h e 168 horas de imersão em SBF a 37 ºC. 
Para o substrato sem revestimento SR (Figura 21), foi observado apenas um 
fenômeno entre o período de 1 hora e 168 horas de imersão, localizado na região 
de média para alta frequência atribuído ao óxido passivo formado sobre a 
superfície. A resposta do óxido a médias frequências atesta a permeabilidade do 
eletrólito por meio do filme passivo, assim como sua instabilidade. Acredita-se 
que uma das causas da instabilidade do óxido formado sobre a liga Ti-6Al-4V é 
a precipitação de óxidos de alumínio e vanádio concomitantemente com o óxido 
de titânio. Esse complexo de óxido na superfície da liga Ti-6Al-4V apresenta 
menor estabilidade termodinâmica ou cinética quando comparado ao óxido de 
titânio (TiO2) que é formado sobre o metal puro [95]. 
Com base em características termodinâmicas envolvidas durante o processo 
de formação dos óxidos, Heakal e colaboradores, relataram que a presença de 
alumínio e vanádio diminui a resistência à corrosão e deteriora a passivação 
característica do titânio puro quando ligado a esses elementos, fato comprovado 
por meio de testes eletroquímicos [96]. Salvador e colaboradores, também 
observaram fenômenos de média para alta frequência nos ensaios de EIE para 
a liga de Ti-6Al-4V e atribuiram a presença deste evento a instabiilidade na 
proteção temporária do óxido formado na superfície da liga [3]. 
68 
 
 
 
 
Figura 21 - Diagramas de Bode obtidos para a liga sem revestimento (SR), e 
para os revestimentos híbridos CC0, CC1 e CC2, após (a) 1 hora, (b) 24 horas, 
(c) 72 horas e (d) 168 horas de imersão em SBF a 37 °C.  
 
Para os revestimento CC0 (sem adição do sal de cálcio à matriz híbrida), foi 
observada a presença de dois fenômenos para os tempos de imersão de 1h, 
24h, 72h e 168h: a) o primeiro, em uma região de média pra baixa frequência, 
atribuído a mudança da condutividade elétrica durante a exposição ao meio 
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corrosivo de SBF, ou seja, este comportamento foi associado a permeabilidade 
do eletrólito por meio do filme, bem como a resposta do filme passivo abaixo do 
revestimento sol-gel [97] b) o segundo fenômeno presente em alta frequência foi 
relacionado a presença do revestimento protetivo, indicativo de elevada 
resistência do filme depositado [61,97]  
O bom desempenho do revestimento CC0 foi comprovado na primeira hora 
de imersão em SBF em alta frequência (Figura 21 (a)). Esta proteção foi 
associada a presença dos grupos Si-O-Si na estrutura do revestimento. A 
formação de uma rede densa limita o acesso de eletrólitos ao metal, formando 
uma barreira de difusão efetiva contra o ataque corrosivo [63]. Conforme 
apresentados e discutidos nas seções anteriores nos ensaios de MEV (Figura 
13), espessura (Figura 14) e ângulo de contato (Figura 18), este revestimento 
possui uma camada uniforme e um conjunto de características superficiais e 
morfológicas que conferem a este híbrido, resistência química e propriedades de 
barreira física. 
O conjunto de propriedades estruturais, morfológicas e eletroquímicas 
apresentadas pelo revestimento CC0 comprovam a eficiência no processo de 
formação do revestimento híbrido em função da interação entre as fases 
orgânica e inorgânica dos precursores MMA e TEOS por meio do agente 
compatibilizante MPTS [20,21]. 
Apesar do revestimento CC0 apresentar boa reticulação no revestimento 
híbrido após o período de 72 e 168 horas de imersão, foi observada a diminuição 
de forma gradativa do fenômeno de alta frequência, o que pode estar associado 
à permeabilidade do eletrólito por meio do filme. Isto ocorre devido a pequenas 
descontinuidades formadas na superficie do revestimento, conforme observado 
pela técnica de MEV-EDS (Figura 15). Em outros estudos eletroquímicos 
realizados com filmes híbridos a base de silanos, também foi verificado que a 
constante de tempo em alta frequência foi reduzida gradativamente, ou até 
mesmo não identificada quando os substratos revestidos foram imersos por um 
longo período de tempo em solução salina. Este fenômeno foi associado a 
presença de micro poros que possibilitaram a passagem do eletrólito, não 
atuando como uma barreira hermética [3,20,21]. 
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Assim como o revestimento CC0, os híbridos com adição do cloreto de cálcio 
em sua composição, CC1 e CC2, também apresentaram outros fenômenos para 
a primeira hora de imersão em SBF. O revestimento híbrido CC2 apresentou 2 
fenômenos, de média pra baixa frequência e o segundo em alta frequência, 
comprovando desta forma a eficiência e proteção de barreira do filme sol-gel 
para este tempo de imersão. Tal fenômeno ocorreu devido a formação da rede 
de sílica apresentada por todos os revestimentos e comprovada nos ensaios 
estruturais de FTIR (Figura 9).  
Entretanto, o híbrido CC1 apresentou fenômenos acoplados para a primeira 
hora de imersão em SBF, os quais não foram possíveis distinguir devido a 
instabilidade do revestimento na primeira hora de imersão em SBF. Acredita-se 
que durante este curto intervalo de tempo, a superfície do revestimento ainda 
estava sendo molhada. Outros autores também verificaram este acoplamento de 
fenômenos para revestimentos híbridos Siloxano-PMMA nas primeiras horas de 
imersão em solução salina e associaram esta instabilidade do sistema à 
interação do eletrólito com o filme, como por exemplo durante a permeação por 
meio do filme, que não é um processo instantâneo [20,98]. 
Após 24 horas de imersão em SBF (Figura 21 (b)), os revestimentos híbridos, 
CC1 e CC2 não apresentaram o fenômeno em alta frequência associado a 
proteção barreira do filme híbrido. Apesar da presença da rede de sílica na 
composição dos revestimentos, esta não foi suficientemente densa para impedir 
a passagem do eletrólito pela superfície, comprovando desta maneira a 
presença de irregularidades, as quais estabelecem "caminhos" condutores que 
permitem o acesso da solução contendo o agente agressivo (SBF) ao substrato 
metálico. Irregularidades estas que foram identificadas nos ensaios de MEV 
(Figura 15 (c) e (d)) e nos mapas EDS (Figuras 16 e 17). 
O comportamento menos resistivo para os revestimentos híbridos CC1 e 
CC2 comparativamente ao CC0 era esperado ao considerar a molhabilidade 
superficial. A molhabilidade do revestimento é um parâmetro diretamente 
relacionado a capacidade resistiva do filme, e para o filme sol-gel, está 
intimamente associada a camada de sílica reticulada. Dentre os híbridos 
produzidos, o revestimento CC0 foi o que apresentou caráter menos hidrofílico, 
ou seja, apresentou maior grau de condensação dos grupos OH. Logo, acredita-
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se a partir desses resultados que o sistema sem adição de cloreto de cálcio CC0, 
torna-se mais atrativo para aplicações anticorrosivas tendo em vista a maior 
compactação da rede Si-O-Si e como consequência, resistência à corrosão em 
solução SBF por um intervalo de tempo superior ao apresentado pelos 
revestimentos CC1 e CC2.  
Neste trabalho buscou-se produzir um revestimento que apresente um 
equilíbrio entre as propriedades biológicas e anticorrosivas e que possua 
elementos promotores de biocompatibilidade e bioatividade sem compometer a 
resistência à corrosão [2,98]. 
Informações complementares aos ensaios de EIE podem ser obtidas por 
técnicas como o SVET, que fornece a distribuição e magnitude das atividades 
anódicas e catódicas nos processos corrosivos das superfícies [78,99]. A Figura 
22 mostra imagens superficiais e mapas SVET da liga sem revestimento, SR (a) 
e das superfícies metálicas revestidas com os híbridos CC0 (b), CC1 (c) e CC2 
(d), imersas em solução SBF a 37 ºC por 24 horas.  
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Figura 22 – Imagens superficiais e mapas SVET da (a) liga sem revestimento 
(SR) e dos revestimentos híbridos (b) CC0, (c) CC1 e (d) CC2 após 24 horas de 
imersão em SBF a 37 °C. 
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Os respectivos mapas representados na Figura 22, indicaram que não foi 
possível detectar por SVET a corrosão instantânea nas superfícies ou quaisquer 
sinais de corrosão. As superfícies apresentaram em toda a extensão uma 
coloração verde correspondente a corrente zero. Como mencionado 
anteriormente, a liga biomédica apresenta uma camada de óxido passiva na 
superfície, deste modo, sua taxa de corrosão é extremamente lenta, não sendo 
possível detectar os processos de corrosão instantâneos e visualizar nos mapas 
SVET das superfícies a coloração azul correspondente as correntes negativas 
(cátodo) e a coloração vermelha referente as correntes positivas (ânodo). 
Logo, estes resultados mostraram que em um sistema sem polarização (no 
potencial de circuito aberto) não há corrosão apreciável da superfície da liga sem 
revestimento (SR). Nenhuma diferença nas superfícies revestidas e não 
revestidas foi observada por SVET, não foram detectados fenômenos nem 
mesmo para os revestimentos que apresentaram maiores descontinuidades. 
Partindo do pressuposto de avaliar a qualidade dos filmes depositados, 
optou-se por polarizar as amostras em um potencial em que a corrente pudesse 
passar através do filme e ser detectada na solução eletrolítica pela SVET.  
Com o objetivo de visualizar a passagem dos processos de sinal através do 
filme, as superfícies SR, CC0, CC1 e CC2 foram investigadas por um sistema 
SVET acoplado a um potenciostato. Os sistemas foram perturbados ao aplicar 
um potencial -1,2 Volts vs Ag/AgCl e os mapas obtidos nos ensaios são 
mostrados na Figura 23, para 1 hora de imersão e 168 horas de imersão em SBF 
a 37ºC. 
Os mapas SVET apresentados na Figura 23 para uma hora de imersão 
indicaram que todos revestimentos híbridos criaram uma camada protetora 
sobre o substrato SR, de modo que a coloração esverdeadada (corrente zero) 
apresentada nas superfícies comprovaram a eficiência do revestimento sol-gel 
depositado, assim como revelaram os resultados de impedância eletroquímica. 
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Figura 23: Mapas SVET medidos durante a polarização da (a) liga sem 
revestimento (SR) e da liga revestida com os híbridos (b) CC0, (c) CC1 e (d) CC2 
em um potencial de -1.2V vs Ag|AgCl|0.05M NaCl, após (a) 1 hora e 168 horas 
de imersão em  SBF a 37 °C. 
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Vale ressaltar que dentre os revestimentos estudados, para o tempo de 
imersão de 1 hora, o CC0 foi o que apresentou a coloração verde na maior parte 
da superfície do mapa, sendo que apenas na região central a coloração azul 
referente as atividades catódicas foram detectadas. Este resultado revela que a 
região central possui microrugosidades que permitem a passagem do eletrólito 
pelo revestimento. 
Com relação aos revestimentos CC1 e CC2, estes apresentaram uma área 
central de atividade catódica superior a mostrada pelo revestimento CC0, o que 
comprova a presença de maiores descontinuidades na superfície dos 
revestimentos com adição do sal de cálcio, conforme discutido na sessão de 
caracterização morfológica nos ensaios de MEV e EDS. 
Com o tempo de exposição de 168 horas em solução biológica, a intensidade 
de correntes catódicas nos mapas SVET aumentou consideravelmente, tanto 
para a liga SR, quanto para os revestimentos, CC0, CC1 e CC2. Os sistemas 
perturbados indicaram que os filmes apresentaram pequenas deformações, 
microporos por toda a sua extensão, não apenas em regiões pontuais. No 
entanto, para este tempo de imersão o sistema CC0 sem concentração de 
CaCl2.2H2O foi o que apresentou menores correntes catódicas (sistema menos 
azulado), demonstrando deste modo um comportamento mais protetor, resultado 
este que corrobora com os obtidos nos ensaios de impedância eletroquímica 
(Figura 21). Assim sendo, os resultados indicaram que para o sistema 
perturbado, a medida que é acrescida a razão molar do sal de cálcio na 
composição, menos resistivo é o revestimento. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
76 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
CAPÍTULO 6 
RESULTADOS E DISCUSSÃO 
Estudo das Propriedades Biológicas 
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6.1 Introdução 
Neste capítulo serão apresentados os ensaios in vitro realizados para as 
superfícies metálicas, não revestida (SR) e revestida com os híbridos CC0 e 
CC2. Baseados no conjunto de resultados, morfológicos e eletroquímicos 
apresentados para os revestimentos CC1 e CC2, optou-se por utilizar apenas o 
revestimento CC2 nestes ensaios. No presente estudo, as superfícies foram 
avaliadas quanto a bioatividade in vitro, viabilidade, densidade e citotoxicidade 
de células pré-osteoblastos. 
6.2 Estudo da Bioatividade das Superfícies 
Na Figura 24 são apresentadas imagens obtidas por MEV para os sistemas 
(a) Liga Ti-6Al-4V, (b) Liga SR, (c) CC0 e (d) CC2 após 40 dias de imersão SBF 
à 37 °C. Foram avaliados nos ensaios de bioatividade in vitro, a formação de sais 
de hidroxiapatita (HA): Ca10(PO4)6(OH)2 (importante biomaterial utilizado para 
fins dentários e ortopédicos devido as suas propriedades osteocondutoras e 
bioativas) nas superfícies revestidas e não revestidas com os híbridos e também 
na superficie da liga Ti-6Al-4V sem tratamento superficial, como fornecida pela 
empresa [10,62,96]. 
A HA tem sido utilizada para estudo de biomineralização em diferentes tipos 
de materiais, e a capacidade de formação da hidroxiapatita em superfícies tem 
sido correlacionada com a bioatividade apresentada in vivo, logo, a capacidade 
de ligação óssea de um determinado material pode ser prevista a partir da 
formação de HA na superfície quando submetida a este tipo de teste [96,97]. 
Os testes de bioatividade in vitro para a liga Ti-6Al-4V, sem tratamento 
superficial foi realizado a fim de avaliar comparativamente à liga SR (tratada 
superficialmente), o efeito do pré-tratamento superficial no processo de 
mineralização de sais de hidroxiapatita. Foi observado nas imagens das 
superfícies na Figura 24, (a) Ti-6Al-4V e (b) SR uma diferença relevante na 
mineralização e distribuição dos sais HA formados para as duas superfícies 
metálicas. 
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A formação de sais de hidroxiapatita na superfície da liga Ti-6Al-4V foi 
notavelmente inferior a quantidade encontrada na superfície da liga SR. Desta 
forma, foi verificado que o pré-tratamento mecânico e químico (ácido) realizado 
na superficie da liga metálica contribuiu para uma maior formação de sais de 
hidroxiapatita durante os ensaios de bioatividade in vitro [98,99]. O tratamento 
superficial com ácido é frequentemente utilizado para produzir superfícies limpas 
e uniformes, eliminando a camada de óxido e a contaminação. O ácido clorídrico 
é considerado um excelente descontaminante e pode facilmente dissolver sais 
de titânio quando comparado a ação do persulfato de sódio (Na2S2O8) e ácido 
sulfúrico [75]. 
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Figura 24 - Imagens obtidas por MEV para os sistemas (a) Liga Ti-6Al-4V, (b) 
Liga SR, (c) CC0 e CC2 em imersão por 40 dias em SBF à 37 °C.  
 
Diante disso, os resultados indicaram que a remoção da camada de óxido da 
superfície metálica além de facilitar o processo de aderência dos revestimentos 
híbridos, tornou o substrato mais ativo para aplicações biológicas [39]. Com a 
superfície bioativada há uma favorecimento do ambiente para a fixação do 
implante no osso e melhora da estabilização a longo prazo [75]. 
A formação de sais de hidroxiapatita nas superfícies, SR (Figura 24 (b)), CC0 
(Figura 24 (c)) e CC2 (Figura 24 (d)) era esperado ao considerar os resultados 
apresentados nos ensaios de ângulo de contato (Figura 19), em que a 
(a)Ti-6Al-4V (b)SR 
(d) CC2 (c) CC0 
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molhabilidade das superfícies foi determinada, e estas foram avaliadas como 
hidrofílicas, porém com diferentes graus de hidrofílicidade. O tempo de 40 dias 
em que os revestimentos foram imersos em SBF à 37 ºC favoreceu a distribuição 
uniforme de HA na extensão superficial das superfícies [17]. Como pode ser 
observado nas imagens, os sais de hidroxiapatita apresentaram formato 
esférico, conforme encontrado por outros autores ao fazerem imersão das 
superfícies metálicas revestidas com filmes sol-gel em SBF [96,100,101]. 
Apesar da distribuição das esferas de hidroxiapatita pela extensão das 
superfícies, foi observado nas imagens de MEV (Figura 24) aglomerados de 
partículas de sais de hidroxiapatita em algumas zonas, provavelmente geradas 
a partir das rugosidades presentes nas superfícies observada na caracterização 
por AFM (Figura 20) e confirmadas previamente por MEV e EDS. 
Para estes ensaios de bioatividade não foi realizada a quantificação de sais 
de hidroxiapatita formados nas superfícies, não revestida (SR) e revestidas, CC0 
e CC2. No entanto, vários estudos mostraram que revestimentos a base de sílica 
facilitam a formação de esferulites de hidroxiapatita [7,80,97]. Durante a etapa 
de imersão das ligas revestidas em SBF à 37 ºC ocorre o processo de hidratação 
e dissolução da rede de sílica de forma lenta em pH fisiológico 7,4, com isto a 
degradação da rede de sílica forma grupos silanóis, o que possibilita sítios 
propícios a nucleação da apatita [101]. Além desses processos de hidratação e 
dissolução da rede de sílica, os estudos estruturais dos híbridos CC0 e CC2 
comprovaram a existência de grupos OH não condensados nas estruturas, o que 
contribui de maneira positiva para a formação destes sais nas superfícies dos 
filmes sol-gel. 
6.3 Estudo da Densidade e Viabilidade Celular nas Superfícies 
Na Figura 26 é apresentado os resultados de densidade celular (número de 
células viáveis por mL) das células pré-osteoblásticas MC3T3-E1 cultivadas 
durante o período 24 horas para os substratos sem revestimento SR e para os 
revestimentos híbridos, CC0 e CC2. Os resultados indicaram que 
comparativamente ao meio de controle, foi observada uma diferença significativa 
no grau de densidade celular para as superfícies SR e CC2 em um intervalo de 
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confiança de p<0,005, enquanto para o revestimento híbrido sem adição do 
cloreto de cálcio (CC0) o número de células viáveis é similar ao apresentado pelo 
grupo de controle.  
 
Figura 25 - Densidade das células MC3T3-E1 expressa em números de 
células/ml sobre a liga SR, e nos revestimentos híbridos CC0 e CC2.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Diversos fatores como, a topografia (incluindo rugosidade e morfologia do 
material), química de superfície (presença ou ausência de grupos químicos) e 
energia de superfície (molhabilidade do material) podem favorecer esse 
processo de interação entre as células e a superfície do material [6]. O menor 
número de células vivas para a liga tratada superficialmente (SR) pode ser 
associado ao comportamento instável da superfície ocasionada pela formação 
de uma camada de óxido quando exposta a ambientes corrosivos [6]. 
Os resultados de densidade celular para o revestimento com adição do 
cloreto de cálcio CC2 se assemelham aos apresentados pela liga SR. 
Possivelmente as microrugosidades presentes no revestimento híbrido tenham 
inibido a proliferação destas células. Logo, dentre as superfícies estudadas o 
revestimento CC0 apresentou a maior porcentagem de células MC3T3-E1 vivas 
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na superfície. As caracterizações superficiais (MEV, EDS e ângulo de contato) 
realizadas previamente comprovaram que o revestimento híbrido CC0, formou 
um filme silano de estrutura rígida, homogêneo e com poucas irregularidades, o 
que deve ter contribuído para um aumento da densidade celular [7].  
Diante disso, o revestimento híbrido CC0 torna-se uma alternativa atrativa 
para a aplicações biomédicas, ao considerar que este revestimento apresentou 
dentre os outros substratos o maior número de células viáveis, bem como nos 
ensaios eletroquímicos apresentou o maior caráter anticorrosivo quando imerso 
em solução SBF durante 168 horas. 
Na Figura 26 são apresentados os resultados obtidos para o teste de 
viabilidade celular durante o período de 24 horas. Os valores indicaram 
similaridade na porcentagem de células viáveis para todas as superfícies 
estudadas SR, CC0 e CC2 comparativamente ao grupo controle.  
No entanto vale ressaltar que os resultados de viabilidade das células 
MC3T3-E1 foi ligeiramente superior para os revestimentos híbridos CC0 e CC2, 
comparativamente ao apresentado pela liga sem revestimento SR. Portanto, os 
resultados indicam que a presença dos revestimentos híbridos melhoram a 
biocompatibilidade da liga metálica e este aumento torna-se mais expressivo 
para o revestimento com maior concentração de cálcio (CC2) confirmando que 
a presença do sal favorece a biocompatibilidade. É interessante destacar que os 
altos valores de viabilidade para todos os substratos não induzem danos as 
células, mantendo a integridade celular. 
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Figura 26 - Viabilidade das celulas MC3T3-E1 expressa em porcentagem sobre 
a liga SR, e nos revestimentos híbridos CC0 e CC2.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Os resultados de viabilidade celular obtidos neste trabalho são semelhantes 
aos encontrados por Jun e colaboradores [7]. No referido estudo foi avaliada a 
biocompatibilidade e bioatividade de revestimentos de matriz híbrida com 
diferentes porcentagens de quitosana (10, 20 e 30%) na formulação por meio do 
cultivo de células da linhagem MC3T3-E1 e os resultados apresentados 
apontaram melhora na viabilidade de todos os revestimentos híbridos 
comparativamente a liga de Titânio puro (Ti).  
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6.4 Estudo da Citotoxicidade das Superfícies 
Os substratos estudados também foram expostos ao teste de atividade 
mitocondrial (MTT), um ensaio calorimétrico que avalia a viabilidade celular em 
estudos de proliferação e citotoxicidade durante o período de 24 horas. Os 
resultados apresentados na Figura 28 expressam em porcentagem a capacidade 
metabólica das mitocrôndias e representam a quantidade de organelas 
presentes nos substratos, a partir da absorbância em 570 nm. 
 
Figura 27 - Ensaio de citotoxicidade por teste de atividade mitocondrial (MTT) 
em 24h expressa em porcentagem para a liga SR e os revestimentos híbridos 
CC0 e CC2.  
 
 
Após a análise estatística para um intervalo de confiança de 95%, com 
p<0,05, todos os substratos apresentaram células viáveis, comparativamente ao 
grupo controle. Nenhuma das superfícies estudadas apresentaram efeito 
citotóxico, no entanto, vale ressaltar que o revestimento híbrido CC0 apresentou 
atividade mitocondrial superior a 100%, superior ao apresentado pelo grupo 
controle, ressaltando o caráter biocompatível existente no filme híbrido para esta 
composição. 
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Outros estudos de toxicidade em materiais híbridos comprovaram o efeito 
não tóxido desses materiais e a sua biocompatibilidade celular. Shirosak e 
colaboradores desenvolveram híbridos a base de quitosana/sílica e assim como 
neste trabalho, foi avaliada a adição de CaCl2.2H2O na matriz híbrida, e os 
resultados revelaram alta citocompatibilidade entre todos os materiais híbridos e 
as células semelhantes à osteoblastos da linhagem MG63 [80]. 
Em um outro estudo, realizado por Catauro e colaboradores, os ensaios de 
citocompatibilidade para o revestimento orgânico-inorgânico a base de zircônia 
e polietilenoglicol sintetizados via processo sol gel e depositados sobre a liga de 
titânio também revelaram uma boa interação entre os revestimentos e as células 
embrionárias de fibroblastos de camundongo da linhagem NIH 3T3, 
comprovando desta forma a biocompatibilidade dos sistemas híbridos [10].  
Baseados nos resultados apresentados e embasados na literatura, que 
foram motrados neste capítulo, acredita-se que os sistemas híbridos Siloxano-
PMMA aplicados a ligas Ti-6Al-4V são viáveis para aplicações biomédicas, pois 
apresentam propriedades biocompatíveis e bioativas. 
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CAPÍTULO 7 
CONCLUSÃO E PERSPECTIVAS 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
87 
 
 
 
 
7.1 Conclusão 
O método Sol-Gel mostrou-se eficiente para o desenvolvimento de 
revestimentos híbridos protetivos aplicados a liga biomédica Ti-6Al-4V. A adição 
CaCl2.2H2O influenciou nas reações de polimerização, hidrólise e condensação. 
Os revestimentos apresentaram espessura na ordem de 1µm, 
homogeneidade e aderência ao substrato. Com a adição do sal houve o 
favorecimento de microrugosidades. Os revestimentos apresentaram 
hidrofilicidade, sendo atrativos para aplicações biológicas e foi comprovado 
pelos ensaios de rugosidade que a deposição do filme sol-gel diminuiu a 
rugosidade da liga tratada superficialmente. Dentre os híbridos produzidos, o 
CC0 foi o que apresentou uma rede de sílica mais compacta, com menores 
imperfeições nas superfícies. 
Todos os revestimentos híbridos demostraram caráter protetivo nas 
primeiras horas de imersão, no entanto, apenas o híbrido sem adição de 
CaCl2.2H2O (CC0) mostrou-se mais resistente há 168 horas de imersão em SBF. 
Os ensaios SVET comprovaram a passividade dos filmes sol-gel depositado e 
identificaram as microrugosidades presente nos revestimentos. 
Os ensaios in vitro em SBF possibilitou estudar a bioatividade entre das 
superfícies por meio da formação de espécies similares a esferas de 
hidroxiapatita para as ligas tratada (SR) e para as superfícies revestidas com os 
filmes híbridos (CC0 e CC2), principalmente na superfície do revestimento CC0.  
Os testes celulares realizados com células da linhagem MC3T3-E1 indicaram 
uma maior densidade de células para o revestimento híbrido CC0. Para os testes 
de viabilidade celular não houve mudanças significativas entre os substratos 
estudados comparativamente ao grupo de controle, contudo, a liga SR 
apresentou menores valores de porcentagem de viabilidade, que os demais 
sistemas estudados, CC0 e CC2. Os testes de atividade mitocondrial indicaram 
que todos os substratos não apresentaram efeito citotóxico, entretanto, maiores 
valores foram encontrados para os híbridos desenvolvidos.  
Os ensaios biológicos permitiram concluir em combinação com as 
caracterizações realizadas anteriormente de superfície, morfológica e 
eletroquímica que os revestimentos híbridos apresentam propriedades 
superiores a liga SR, tanto biologicamente quanto no campo anticorrosivo, além 
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de possibilitar a determinação de um revestimento com uma composição ótima 
(CC0) que atende as diferentes aplicações, pois possui características bioativas 
e anticorrosivas. 
 
7.2 Perspectivas do Trabalho 
 
 Analisar os resultados estruturais, morfológicos e eletroquímicos 
para o sistema híbrido com outro monômero, o Metacrilato de 
hidroxietila (HEMA) e comparar com os resultados já obtidos para 
o sistema com o MMA. 
 Realizar os ensaios biológicos: viabilidade; proliferação (com fotos 
de microscopia óptica (MO), produção e detecção de espécies 
reativas de Oxigênio (ROS) e diferenciação celular para os dois 
sistemas de revestimentos híbridos, com o monômero MMA e 
HEMA e comparar os resultados. 
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